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Face au développement sans cesse croissant de l’industrialisation à travers le monde entier, la 
pollution environnementale est devenue un problème majeur de santé publique parce qu’elle 
fait partie des causes de nombreuses maladies respiratoires [1,2]. L'OMS a dénombré en 2011, 
près de 300 millions d’asthmatiques dans le monde avec un taux de mortalité avoisinant 250 
000 décès par an, exclusion faite des autres pathologies respiratoires telles que la 
bronchopneumopathie obstructive chronique et les maladies infectieuses qui affectent 
également des millions de personnes dans le monde [2–4]. Le traitement de ces pathologies 
respiratoires repose essentiellement sur l’utilisation de glucocorticoïdes par différentes voies 
d'administration : orale, parentérale et pulmonaire. En termes de rapport bénéfice-risque, la 
voie pulmonaire a montré les meilleurs résultats et reste de loin la voie d’excellence pour le 
traitement de ces pathologies car présentant de nombreux avantages [5,6]. Elle permet d’avoir 
un début d'action très rapide par ciblage du site d’action avec de très faibles doses 
thérapeutiques par rapport aux voies classiques, ce qui entraine des effets secondaires locaux et 
systémiques moindres [7,8].  
 
Actuellement malgré les nombreux efforts qui sont faits pour développer de nouvelles formes 
innovantes à libération prolongée dans les poumons, la plupart des glucocorticoïdes inhalés 
(GCI) disponibles sur le marché pharmaceutique sont à administrations multiples [9]. Ce qui 
continue à rendre ces traitements contraignants pour les malades au point d’entraver leur suivi 
thérapeutique [10,11]. Pourtant la libération modulée des GCI présente de nombreux avantages 
par rapport aux formes galéniques classiques dont l’allongement du temps de résidence 
pulmonaire des PAs, la réduction de leur fréquence d'administration, l'amélioration de 
l’observance des patients aux traitements et le ciblage des médicaments sur des sites d’action 
spécifiques [12,13]. Par ailleurs, pour éviter d’être rapidement éliminé des voies respiratoires, 
la conception de ces formes inhalées doit tenir compte des principaux mécanismes de défense 
des poumons tels que la clairance mucociliaire, la phagocytose par les macrophages et la 
dégradation métabolique [14,15].   
 
Dans le cadre de ce travail nous nous sommes donnés pour objectif d’optimiser une forme 
galénique à libération contrôlée destinée à être administrée par la voie pulmonaire. A cet effet, 
nous nous proposons de formuler un modèle innovant de particules à inhaler appelées "grosses 
particules poreuses" (LPPs pour large porous particles) qui sont des particules de grande 
porosité, de diamètre géométrique médian supérieur à 5 µm avec une densité inférieure à 0,4 
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g/cm
3
. Ces caractéristiques permettent au final d’avoir de grosses particules avec des diamètres 
aérodynamiques correspondants inférieurs à 5 μm, et donc adaptées à un dépôt idéal dans les 
voies respiratoires basses [16,17]. En outre, ces particules de grande taille présentent de bonnes 
propriétés d’écoulement avec une faible tendance à la cohésivité interparticulaire. Leur grande 
taille leur permet également d’échapper plus efficacement au système de défense des voies 
pulmonaires [18,19]. Nous comptons produire ces LPPs par spray-drying, une technologie 
d’atomisation-séchage largement utilisée pour la formulation de telles particules [20,21]. La 
matrice sera essentiellement composée de 2 excipients biocompatibles et biodégradables : la 
1,2-dipalmitoyl-sn-glycero-3-phosphatidylcholine (DPPC) et l’acide hyaluronique (AH) dont la 
combinaison permet de moduler la libération du PA dans les tissus biologiques [22]. Nous 
avons choisi d’utiliser comme principe actif (PA), un glucocorticoïde modèle, le palmitate de 
dexaméthasone (DXP) qui est une prodrogue de la dexaméthasone (DXM), un anti-
inflammatoire stéroïdien très utilisé en thérapeutique pour de nombreuses pathologies 
inflammatoires dont l’asthme par voies orale et parentérale [23,24]. Cependant aucune forme 
inhalée de la DXP ni de la DXM n’a encore été commercialisée à ce jour car les formulations 
expérimentales de ces deux molécules n’ont pas donné de résultats satisfaisants [25–27]. 
 
Ce manuscrit comportera deux grandes parties. La première partie va comprendre un rappel sur 
la physiologie et les principales pathologies pulmonaires et une synthèse sur les 
glucocorticoïdes, leur utilisation par voie inhalée ainsi que les différentes formes galéniques 
inhalées avec leurs dispositifs d’administration. Nous présenterons la stratégie adoptée pour la 
formulation de nos poudres. La seconde partie est notre travail expérimental qui sera subdivisé 
en deux chapitres. Le premier chapitre portera sur la formulation et la caractérisation 
physicochimique des microparticules de DXP. Nous y décrirons la stratégie utilisée pour 
optimiser les particules obtenues en vue d’une administration idéale dans les poumons profonds 
et d’une éventuelle libération prolongée de la DXP. Le deuxième chapitre sera consacré à 
l’expérimentation animale chez le rat. Nous nous sommes attelés dans cette partie à développer 
une méthode d’extraction et de dosage de la DXP et de sa forme active, la DXM. Cette 
méthode analytique nous a permis de quantifier la teneur en DXP et en DXM dans le liquide de 
lavage bronchoalveolaire et dans le plasma. Ces résultats seront donc décrits afin d’évaluer le 
profil in vivo de ces 2 molécules aussi bien dans le liquide épithélial pulmonaire que dans le 
plasma. L’ensemble des résultats obtenus au cours de ce travail feront l’objet d’une discussion 
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générale afin d’en tirer des conclusions et des perspectives pour d’éventuelles améliorations à 
apporter à ce travail. 
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1. Physiologie des voies respiratoires 
 
1.1 Anatomie des poumons 
Les poumons sont situés dans le thorax et font partie de l'appareil respiratoire. Ils sont pairs : 
droit et gauche, et occupent latéralement la plus grande partie du thorax. Ils sont entourés de la 
paroi thoracique, qui est composée des côtes et des muscles entre les côtes. Les poumons sont 
séparés par le médiastin, qui contient le cœur et d’autres organes. Sous les poumons se trouve 
le diaphragme, un muscle mince qui sépare la cavité thoracique de l’abdomen. Chaque poumon 
est divisé en lobes : le poumon gauche en possède 2 et le poumon droit 3 lobes. Ce dernier est 
légèrement plus large que le poumon gauche. Le cœur s’appuie sur un creux  dans le lobe 
inférieur gauche appelé incisure cardiaque. La trachée est la voie respiratoire en forme de tube 
qui se trouve dans le cou et le thorax. Elle se divise en 2 bronches souche/principales qui 
entrent chacune dans un poumon. Les bronches souches/principales se divisent en bronches 
secondaires qui à leur tour, se ramifient en bronchioles. 15 à 20 divisions dichotomiques 
s’opèrent entre les bronches et les bronchioles. À l'extrémité des bronchioles se trouvent des 
millions de minuscules sacs appelés alvéoles qui sont recouverts de nombreux vaisseaux 
sanguins (Fig. 1) [1]. 
 
Fig. 1 : Anatomie des poumons [2] 
 
Les voies aériennes sont divisées en voies aériennes supérieures et voies aériennes inférieures. 
Les voies aériennes supérieures comprennent les fosses nasales, le pharynx et le larynx tandis 
que  les voies aériennes inférieures sont composées de l’arbre trachéobronchique et des 
alvéoles pulmonaires. La trachée est le conduit aérien cervico-thoracique. Elle est constituée 
des 16 à 20 anneaux cartilagineux en fer à cheval fermé en arrière par une paroi postérieure 
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membraneuse qui comprend également le muscle trachéal. Cette structure annulaire existe 
jusqu’au niveau des bronchioles. La trachée descend en avant de l’œsophage de la sixième 
vertèbre cervicale jusqu’au niveau de la cinquième vertèbre thoracique où elle se divise en 
bronches principales. La bronche principale droite est de direction plus verticale (environ 30° 
par rapport à l’axe vertical) que la bronche principale gauche (environ 60° par rapport à l’axe 
vertical) du fait de la présence de la crosse de l’aorte qui repousse la bifurcation trachéale. Cela 
explique la plus grande fréquence des corps étrangers dans la bronche principale droite (Fig. 2).  
 
 
Fig. 2: Schéma de l’arbre trachéobronchique [3] 
 
 
Fig. 3 : Représentation schématique du réseau trachéobronchique (Weibel) [4] 
La bronche principale droite est également plus courte que la bronche principale gauche. En 
général, elle est déjà divisée avant d’entrer dans le poumon droit. Chacune des bronches se 
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ramifie en bronches lobaires, puis en bronches segmentaires, puis en bronchioles. Au total, il 
existe jusqu’à 23 divisions avant les alvéoles pulmonaires (Fig. 3) [5]. 
 
1.2 Muqueuse pulmonaire 
L’épithélium respiratoire est composé de 4 types cellulaires : les cellules ciliées, les cellules 
caliciformes, les cellules basales et les cellules neuroendocrines (Fig. 4). Les cellules ciliées 
constituent le principal type cellulaire dans l'épithélium de la trachée car elles représentent 50% 
environs de la population cellulaire. Les centaines de cils présents sur la surface apicale des 
cellules ciliées assurent en permanence, la distribution du mucus dans les voies aériennes 
supérieures. Dans la région alvéolaire les cellules épithéliales T-I et T-II, ainsi que les 
macrophages constituent la population cellulaire la plus importante. Les cellules T-I sont 
responsables des échanges gazeux et ioniques ainsi que du transport des protéines. Les cellules 
T-II sont quant à elles, les défenseurs de l'alvéole car responsables de la synthèse et la sécrétion 
de surfactant qui recouvre l’épithélium alvéolaire. Les sacs alvéolaires ont un diamètre moyen 
de 250 μm avec de petites logettes qui communiquent entre elles via des pores alvéolaires [6,7]. 
 
Fig. 4 : Cellules épithéliales des voies respiratoires [8] 
La surface totale alvéolaire est approximativement de 100 à 120 m
2
 contre 2 à 3 m
2
 pour la 
surface tracheobronchique. Ce qui augmente considérablement la surface de contact entre l’air 
inspiré et la zone d’échanges gazeux et ioniques [9]. De plus, d’une part, l'épaisseur des 
couches cellulaires constituant l’épithélium des voies respiratoires se réduit progressivement de 
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60 μm, dans les voies respiratoires supérieures jusqu’à 0,1 à 0,4 μm au niveau alvéolaire et 
d’autre part, les capillaires sanguins sont abondants au niveau des alvéoles et des bronchioles 
respiratoires (Figure 5). Toutes ces particularités morphologiques sont faites pour favoriser les 
échanges gazeux au niveau alvéolaire ainsi que l’absorption systémique des substances actives 
atteignant cette zone après inhalation [10].  
 
Fig. 5: Comparaison de l’épithélium de différents sites pulmonaires [10]. 
 
2. Dépôt pulmonaire des particules 
2.1 Paramètres influençant le dépôt pulmonaire des particules 
La profondeur de la pénétration des particules dans les voies aériennes de l'appareil respiratoire 
et leurs effets lorsqu'elles s'y sont déposées dépendent de la taille, de la forme et de la masse 
volumique de ces matières, ainsi que de leurs propriétés chimiques. Tous ces paramètres se 
retrouvent dans la notion de diamètre aérodynamique (dae) qui correspond au diamètre d’une 
sphère ayant la même vitesse limite de chute qu’une particule ayant une masse volumique de 
1000 kg.m
-3
. Plusieurs paramètres permettent de caractériser le dépôt des particules dans les 
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poumons. Le paramètre essentiel intervenant dans les processus de dépôt de particules est le 
diamètre aérodynamique. Il décrit le comportement aéraulique d’un aérosol. Il est donné par la 
relation suivante (Eq. 1) [11]:  
𝑑𝑎𝑒 = 𝑑√
𝜌
𝜌0𝜒
 
d  : Diamètre géométrique médian de la particule (µm)  
ρ : Masse volumique de la particule (kg.m
-3
)  
ρ0 : Masse volumique de l'eau (ρ0 = 1000 kg.m
-3
)  
χ : Facteur de forme dynamique 
L’humidité à l’intérieur des voies respiratoires (99,5%) joue également un rôle important sur la 
taille des particules. Ce fort taux d’humidité interagit avec les particules inhalées en modifiant 
leur taille. Les substances volatiles deviennent plus petites et celles hygroscopiques sous l’effet 
de l’humidité, deviennent plus grosses avec la possibilité de s’agréger entre elles et donc de 
s’impacter dans l’oropharynx. Par conséquent, la seule connaissance de la taille initiale des 
particules ne suffit pas à prédire le dépôt des particules dans les poumons [12]. La formulation 
des particules à inhaler doit donc tenir compte de leurs propriétés physicochimiques.  
Deux autres paramètres permettent également de quantifier in vitro, la proportion de particules 
susceptibles de se déposer dans les poumons profonds à l’aide d’impacteurs à cascade, selon 
des procédures décrites dans les pharmacopées. Ce sont la fraction alvéolaire (AF pour l'anglais 
"alveolar fraction") et la fraction de particules fines (FPF pour l'anglais "fine particle fraction") 
représentant les pourcentages de particules ayant des diamètres aérodynamiques inférieurs 
respectivement à 3,1 µm et à 5 µm [13,14].  
2.2 Mécanismes de dépôt pulmonaire des particules 
Le dépôt des particules au niveau des poumons se fait suivant cinq mécanismes: l’impaction 
inertielle, la sédimentation, la diffusion, la précipitation électrostatique et l'interception (Fig. 6). 
Les trois premiers mécanismes sont directement liés à la taille et la densité des particules et les 
deux derniers sont respectivement liés à la forme et à la charge électrostatique des particules. 
Les particules n’ayant pu se déposer dans les voies respiratoires, sont exhalées.  
(1) 
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Fig. 6 : Mécanismes de dépôt pulmonaire des particules (Modifié) [15].  
 
2.2.1 Impaction inertielle 
L'impaction dépend de la masse et de la vitesse des particules et se déroule dans les voies  
respiratoires supérieures. Les particules en suspension dans l'air ont tendance à suivre leur 
trajectoire initiale. Toutefois, lorsqu'elles atteignent une courbe dans les voies aériennes, de 
nombreuses particules, plutôt que de suivre l'écoulement d'air, continuent tout droit et 
impactent la surface placée sur leur trajectoire, parfois en y adhérant. Généralement, la plupart 
de particules de plus de 10 µm de diamètre aérodynamique, se déposent dans la zone 
oropharyngienne et ne peuvent pénétrer dans les voies respiratoires inférieures. Ce mécanisme 
prend le pas sur les autres à cause de la grande vitesse de l'air et du grand nombre de virages 
dans les voies aériennes supérieures [17]. 
2.2.2 Sédimentation 
La sédimentation est un processus est lié à la masse et à la densité des particules et concerne les 
particules de taille comprise entre 1 et 8 µm. La loi de Stokes suppose que la vitesse relative 
entre la particule et le courant d'air est nulle. Ainsi, plus le temps de respiration est long et plus 
le pourcentage de dépôt dans les poumons sous l’influence de la gravité est élevé. La loi de 
Stokes peut être utilisée pour prédire la vitesse terminale de chute des particules (Vts) selon 
l'équation (Eq. 2) [18]:  
Interception 
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d : Diamètre géométrique médian de la particule 
g : Constante de gravité 
η : Viscosité de l’air 
ρp : Densité de la particule 
ρa : Densité de l’air 
 
Avec un débit d'air élevé, le flux devient turbulent et le dépôt par impaction augmente. Par 
conséquent, cette équation suppose un écoulement laminaire dans les voies respiratoires tel que 
défini par le nombre de Reynolds qui doit être inferieur à 1 (Eq. 3)  [19]:  
 
Re  : Nombre de Reynolds  
V : Vitesse de la particule 
d : Diamètre de la particule 
η : Viscosité de l’air 
ρa : Densité de l’air 
 
2.2.3 Diffusion 
Ce type de dépôt est dû au mouvement brownien caractéristique de particules qui sont en 
perpétuel déplacement dans l’air causé par des chocs aléatoires entre les particules inhalées et 
les molécules d’air. Cela concerne les plus petites particules de diamètre aérodynamique 
inferieur à 1 µm. Plus la particule est petite, plus ce mouvement est important. Lorsque l'air 
atteint la zone alvéolaire, sa vitesse est encore plus faible et devient négligeable. La diffusion 
est le mécanisme de dépôt le plus important dans les voies aériennes basses. Ce processus est 
corrélé à la taille des particules, selon l'équation de Stokes-Einstein (Eq. 4) [20]:  
 
(2) 
(3) 
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Dif  : Coefficient de diffusion 
k  : Constante de Boltzmann 
T : Température absolue  
d : Diamètre géométrique de la particule 
η : Viscosité de l’air 
 
Le dépôt par diffusion est donc inversement proportionnel à la taille des particules. Les 
particules de taille inférieure à 0,5 µm peuvent être exhalées lors de l'expiration. 
2.2.4 Précipitation électrostatique 
La génération mécanique d'un aérosol peut entraîner la production de charges électriques. Il 
existe deux types d'interactions électriques entre les particules selon que les particules sont de 
charges identiques ou opposées. Dans le premier cas, c'est la répulsion qui provoque un 
mouvement des particules vers la paroi respiratoire. Dans le second cas, c'est l'attraction qui 
provoque l'augmentation de masse et l'agrégat formé se dépose de façon prématurée dans le 
tractus pulmonaire. Ce mécanisme n'apporte qu'une faible contribution au dépôt des particules 
[21,22]. 
2.2.5 Interception 
C’est un mécanisme de dépôt qui décrit une situation dans laquelle le centre de gravité de la 
particule est dans la trajectoire de la phase gazeuse mais une extrémité de la particule est déjà 
en contact avec la surface des voies respiratoires. Les dépôts par ce mécanisme est plus 
fréquent lorsque la particule a une forme allongée et se rencontre plus souvent dans les voies 
respiratoires plus étroites et dans les alvéoles [19,20]. 
2.3 Clairance des particules inhalées  
La taille des particules, la puissance de la vitesse de l’air inspiré, la géométrie particulière des 
voies respiratoires faite de ramifications successives et de rétrécissements progressifs du 
diamètre militent considérablement  en faveur d’un dépôt par impaction des particules inhalées 
[23]. Le mucus recouvrant l’épithélium pulmonaire (1 à 10 µm d’épaisseur) et le surfactant 
(4) 
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recouvrant les alvéoles (0,1 à 0,2 d’épaisseur) constituent des barrières physiques à l’absorption 
des substances dans les poumons [12]. Dans un poumon normal, la fréquence des mouvements 
mucociliaires varie en fonction de la région pulmonaire.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig. 7: Schéma des différents mécanismes de clairance pulmonaire [24] 
 
Les mouvements sont plus élevés dans la trachée que dans les voies respiratoires basses et 
varient en fonction des facteurs agissant sur le fonctionnement ciliaire ainsi que sur la quantité 
et la qualité du mucus. Si la particule est facilement soluble dans les fluides biologiques, elle 
sera absorbée et passera dans la circulation systémique. Les substances lipophiles traversent 
aisément l’épithélium des voies respiratoires par un passage passif (Fig. 7). Les molécules 
hydrophiles traversent par le mécanisme extracellulaire ou par endocytose [25]. Au niveau de la 
région submucosale, les particules sont absorbées dans la circulation systémique soit par la 
circulation bronchique, soit par le système lymphatique. Quant aux substances insolubles, elles 
sont prises en charge par les macrophages alvéolaires par phagocytose ou par les mouvements 
mucociliaires pour les éliminer des poumons [26,27]. Dans les alvéoles, de nombreux peptides 
et protéines dégradés par les protéases sont éliminés par les macrophages alvéolaires. Le temps 
de demi-vie de la rétention des particules solides dans la région alvéolaire est corrélé aux 
mécanismes de clairance pulmonaire. Théoriquement 6 à 12h après le dépôt des particules dans 
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les alvéoles, toutes les particules sont phagocytées. Mais cette phagocytose dépend fortement 
de la taille des particules [28]. Les particules phagocytées sont entre 1 et 3 µm de taille et les 
particules n’ayant pu être éliminées par phagocytose telles que les nanoparticules situées dans 
les poumons profonds atteignent rapidement la voie systémique ou lymphatique [29]. Plusieurs 
mécanismes ont été avancés pour expliquer l’absorption systémique des particules inhalées. 
L’une des principales voies d’absorption est la transcytose à travers l’épithélium des voies 
respiratoires atteignant l’interstitium puis la circulation sanguine indirectement par la voie 
lymphatique ou à travers de larges pores transitoires dans l’épithélium dû à des lésions 
cellulaires ou à l'apoptose [30]. Le métabolisme des substances administrées dans les poumons 
est encore mal connu, de même que les concentrations et l’efficacité de ces médicaments. 
Toutes les enzymes présentes dans le foie sont également présentes à des degrés moindres dans 
les poumons tels que le cytochrome CYP450 qui a un taux 5 à 20 fois inferieur dans les 
poumons que dans le foie [31]. Ce qui explique que la dégradation enzymatique dans les 
alvéoles des protéines n’est pas le mécanisme principal de leur élimination des poumons. C’est 
pourquoi plus de 95% des protéines y compris l’insuline sont absorbées intactes au niveau des 
poumons [32]. 
3. Pathologies pulmonaires et corticothérapie inhalée 
Les maladies respiratoires touchent les voies aériennes, y compris les voies nasales, les 
bronches et les poumons. Elles vont d’infections aiguës comme la pneumonie et la bronchite à 
des affections chroniques telles que l’asthme et la bronchopneumopathie chronique obstructive. 
Selon les estimations de l'OMS, les plus courantes sont l’asthme et la bronchopneumopathie 
chronique obstructive (BPCO). D'autres maladies respiratoires moins fréquentes existent telles 
que les allergies respiratoires, les pneumopathies professionnelles, l’hypertension artérielle 
pulmonaire et les infections pulmonaires [33,34]. 
3.1 Asthme 
3.1.1 Epidémiologie et physiopathologie de l’asthme 
L'asthme est un problème de santé mondial qui affecte selon l’OMS environs 300 millions de 
personnes dans le monde dont la majorité est constituée d’enfants. Cette pathologie entraîne 
près de 250.000 décès par an [33,35]. L’utilisation des corticoïdes inhalés depuis quelques 
années, a considérablement contribué à réduire la mortalité liée à l’asthme [36]. En France, 
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l’asthme concerne plus de 2,5 millions de personnes, dont un tiers d’enfants [37]. La fréquence 
de l’asthme est en constante augmentation dans la plupart des pays.  
 
 
Fig. 8: Physiopathologie de l’asthme [38]. 
 
Toutefois, en raison de la diversité géographique, il y a une hétérogénéité considérable de 
l'asthme en termes d'interactions gène-environnement, des mécanismes physiopathologiques 
d’expositions environnementales, de la morbidité, de l'âge, de la gravité de la maladie sous-
jacente, de l'accès aux soins de santé, des soins reçus, des facteurs psychologiques, de la 
réactivité de la maladie à la thérapie, et de la gravité de la maladie, y compris de l’exacerbation 
de l'asthme et de la mort ainsi que la morbidité chronique à long terme [39,40]. L'asthme est 
une maladie pulmonaire chronique des voies aériennes réversible, caractérisé par une 
obstruction bronchique résultant de l'inflammation des voies aériennes du poumon et d’un 
resserrement des muscles autour d'eux (Fig. 8) [41,42].  
Des réactions plus graves peuvent se produire en raison de l'exposition à une variété des 
déclencheurs. Ceux ci varient selon la personne et l’environnement, mais certains déclencheurs 
connus sont la cigarette, la fumée, la moisissure, le pollen, la poussière, les squames animales, 
l'effort physique, l'air froid, certains produits ménagers et industriels, les polluants 
atmosphériques, et certaines infections. L’asthme est d’origine multifactorielle dont les plus 
fréquentes sont génétiques, environnementales, alimentaires et tabagiques [39,42]. 
L’inflammation des voies aériennes supérieures entraine la contraction des muscles lisses 
bronchiques aboutissant à une obstruction bronchique. Cette hyperréactivité bronchique se 
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traduit cliniquement par un œdème et un infiltrat cellulaire polymorphe constitué 
d’éosinophiles, de polynucléaires neutrophiles et de lymphocytes. Les symptômes sont le plus 
souvent des épisodes de dyspnées sifflantes, d’oppression thoracique et de toux répétitives 
nocturnes et au réveil. Ces symptômes peuvent être réversibles spontanément ou sous l’effet 
d’un traitement. Le tableau clinique peut considérablement varier d’un patient à l’autre [40,45]. 
3.1.2 Mécanisme immunologique de l’asthme 
Les mécanismes physiopathologiques de 1' asthme sont très complexes. La réaction 
inflammatoire dans l'asthme se développe en plusieurs étapes et fait intervenir de nombreuses 
cellules (Fig. 9). Elle débute par l’étape d'initiation de la réponse allergique sous la dépendance 
de la cellule dendritique, ensuite l’étape effectrice par la libération de multiples médiateurs 
issus des cellules pro-inflammatoires telles que les mastocytes, les éosinophiles, les 
lymphocytes et les monocytes et enfin l’étape de réparation qui intervient au stade chronique de 
l'asthme [35,46]. Lorsque l'allergène pénètre dans les voies aériennes, il interagit en premier 
lieu avec les cellules dendritiques présentes dans les voies aériennes. Ce qui a pour 
conséquence la production de chimiokines qui attirent les polynucléaires éosinophiles (PNE), 
les polynucléaires neutrophiles (PNN), les monocytes et les mastocytes dans les voies 
respiratoires. Ce processus de sensibilisation aux allergènes inhalés débute dès les premiers 
mois de la vie et conduira ou non au développement de la maladie asthmatique. Les mastocytes 
possèdent à leur surface des récepteurs pour l'immunoglobuline E (IgE). Après activation, les 
mastocytes libèrent des médiateurs préformés tels que l’histamine, la tryptase et  des 
médiateurs néoformés comme les dérivés de l'acide arachidonique et les cytokines par exemple 
le facteur de nécrose tumorale (TNF de l'anglais : tumor necrosis factor). La libération de ces 
médiateurs entraîne une bronchoconstriction, un œdème des voies aériennes et une 
hypersécrétion de mucus. Les cellules dendritiques migrent ensuite vers les ganglions 
médiastinaux où elles induisent la prolifération lymphocytaire T et ultérieurement la 
différentiation en T helper 1 (Thl) et T helper 2 (Th2)  [47,48]. Ces cellules Th1 et Th2 ont des 
profils de sécrétion de cytokines différents : les Th1 participent au développement des réactions  
d'hypersensibilité retardée et se caractérisent par une production prédominante d'interféron- 
(IFN) tandis que les Th2, par l'intermédiaire des cytokines interleukines IL-4 et IL-13, 
renforcent la production d'IgE mais aussi, via I'IL-5, la différentiation et l'activation des 
éosinophiles. Certaines cytokines modulent négativement l'inflammation allergique: I'IL-10 a 
une origine ubiquitaire et apparait essentiellement comme une cytokine anti-inflammatoire 
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puissante [48]; l'IL-12 : produite par les monocytes, les cellules dendritiques et les cellules 
Natural Killer (NK) joue un rôle majeur dans l'orientation des cellules Th1 [49,50] ; l'IL-13 
partage de nombreuses activités biologiques avec l'IL-4, notamment l'induction et la synthèse 
d'IgE [50]. Elle exerce aussi une certaine activité anti-inflammatoire directe. I'IL-9 favorise 
l'éosinophilie bronchique et l'hyperréactivité bronchique. 
 
Fig. 9: Mécanisme physiopathologique de l’asthme [51] 
L'IL-9 induit aussi une expression accrue des chimiokines au niveau des cellules épithéliales 
pulmonaires. De nombreux patients possèdent des anticorps d'immunoglobuline E (IgE) contre 
les allergènes environnementaux ce qui limite l’impact de ceux-ci sur ces patients. Par contre, 
l'inflammation des voies respiratoires et l'activation des lymphocytes sont plus marquées chez 
les patients sans anticorps IgE spécifiques de l'allergène [52]. Chez les asthmatiques 
chroniques, on observe une infiltration des cellules pro-inflammatoires telles que les 
éosinophiles, les lymphocytes, mastocytes et d'autres ainsi que le détachement des cellules 
épithéliales des voies aériennes (Fig.9) [51,52].  
3.1.3 Classification de la sévérité de l’asthme 
L'évaluation de la sévérité de l'asthme est importante pour la gestion de l'asthme et permet une 
meilleure approche par étapes de la pharmacothérapie. Ainsi depuis 1991, le programme 
national américain d’éducation et de prévention de l’asthme (NAEPP) a défini un classement 
Travaux antérieurs 
 
 
20 
de la sévérité de l'asthme [43]. Le rapport du groupe d'experts a été révisé en 1997 et l’accent a 
été mis sur l’effet des médicaments sur la gravité de l’asthme. Cette classification prend en 
compte la limitation de l'activité physique journalière, les symptômes diurnes et nocturnes et le 
débit expiratoire ou la spirométrie. Un score de 1 à 4 est attribué à chacun des paramètres selon 
une gravité croissante des symptômes. Le score final est ensuite calculé à partir de la somme 
des résultats obtenus de chacun des quatre composants. Les sujets ayant reçu un score de 4 sont 
alors définis comme ayant un asthme léger intermittent, 5-8 comme souffrant d'un asthme 
persistant léger, 9-12 comme ayant un asthme persistant modéré, et 13 à 16 comme ayant un 
asthme persistant sévère (Tableau 1) [43]. 
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Tableau 1: Classification de la sévérité de l’asthme (Source NAEPP) [43] 
Clinical features  
before treatment
(1)
 
Symptoms 
(2)
 Night-time Symptoms Lung function 
Step 1, mild intermittent Symptoms ≤ 2 times a week  ≤ 2 times a month FEV1 or PEF ≥ 80% predicted 
 
Asymptomatic and normal 
 
PEF variability < 20% 
 
PEF between exacerbations brief (from a few hours to a 
few days); intensity may vary 
  
Step 2, mild persistent Symptoms  oms > 2 times a week but < 1 time a day > 2 times a month FEV1 or PEF ≥ 80% predicted 
 
Exacerbations may affect activity 
 
PEF variability 20 to 30% 
Step 3, moderate persistent Daily symptoms > 1 time a week FEV1 or PEF > 60% to < 80% predicted 
 
Daily use of inhaled short-acting b2-agonist 
 
PEF variability > 30% 
 
Exacerbations affect activity 
  
 
Exacerbations ≥ 2 times a week; may last days 
  
Ste  p 4, severe persistent Continual symptoms Frequent FEV1 or PEF ≤ 60% predicted 
 
Limited physical activity 
 
PEF variability > 30% 
 
Frequent exacerbations 
  
NAEPP     : National Asthma Education and Prevention Program        PEF: Peak expiratory flow        FEV1: Peak expiratory flow                                
  : The presence of one of features of severity is sufficient to place a patient in this category. An individual should be assigned to the most severe grade in which any feature occurs. The characteristics noted in     
                   this figure are general and may overlap because asthma is highly variable. Furthermore, an individual’s classification may change over time.       
 : Patients at any level of severity can have mild moderate or severe exacerbations. Some patients with intermittent asthma experience severe and life threatening exacerbations separated by long periods of    
                  normal lung function and no symptoms. 
(1) 
(2) 
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3.1.4 Traitement de l’asthme 
Il faut distinguer principalement deux types de traitements : un traitement de fond et un 
traitement de crise. Le traitement de fond permet de contrôler l’asthme quand il est pris 
quotidiennement sur une longue durée. Il s’agit essentiellement des anti-inflammatoires et plus 
spécifiquement des corticoïdes inhalés qui sont de plus en plus utilisés pour leur grande 
efficacité sur l’asthme car agissant contre l’étiologie de l’inflammation [36,53]. Le traitement 
de la crise est réalisé à l’aide des bronchodilatateurs qui ont une action rapide sur la broncho- 
constriction permettant de réduire la dyspnée, les sifflements et la toux. Ils sont essentiellement 
composés de β2-agonistes de courte et longue durée et d’anticholinergiques [54,55]. Les 
antiasthmatiques peuvent être administrés par différentes voies: inhalée, orale et parentérales. 
La voie inhalée a constitué une innovation majeure dans le traitement de l’asthme. Elle a 
permis, avec une efficacité et une tolérance optimale, de traiter localement une affection qui 
nécessitait jusque là le recours à des fortes doses de principe actif par voie générale avec le 
corollaire d’effets systémiques indésirables. La voie inhalée permet de déposer les particules 
directement sur les sites d’action : lors de l’inhalation, les particules pénètrent dans les divers 
étages de l’appareil respiratoire en fonction de leur taille [16]. Cependant selon les dispositifs 
d’inhalation utilisés, une grande partie des particules est déposée dans l’oropharynx, déglutie, 
absorbée au niveau gastro-intestinal et métabolisée lors du premier passage hépatique en 
composés inactifs. Cette dissociation entre action locale et systémique permet d’en limiter les 
effets secondaires [56]. Les dispositifs d’inhalation utilisés sont les nébuliseurs, les aérosol-
doseurs sous pression (MDI en anglais "metered dosed inhaler") et les inhalateurs à poudre 
(DPI en anglais "dry powder inhaler") que nous détaillerons plus loin dans cette introduction. 
Leur efficacité dépend de la maîtrise de leur utilisation par les patients. Les voies orales et 
parentérales sont réservées pour le traitement des formes sévères de l'asthme et des crises 
nécessitant une prise en charge urgente des patients [57].  
3.2 Autres pathologies pulmonaires pour lesquelles la corticothérapie inhalée est utilisée 
La corticothérapie inhalée peut constituer un traitement d’appoint souvent utile dans d’autres 
maladies pulmonaires telles que les bronchopneumopathies chroniques obstructives (BPCO) et 
les infections pulmonaires. 
Bronchopneumopathies chroniques obstructives : Comme l'asthme, la BPCO est 
caractérisée par une inflammation des voies aériennes avec la présence relativement tôt dans le 
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processus de la maladie de marqueurs d’inflammation comme les neutrophiles, les 
macrophages, les éosinophiles et les cellules CD4+ et CD8+ [58]. Cliniquement, c’est un terme 
qui regroupe deux pathologies pulmonaires : la bronchite chronique et l'emphysème. Ces deux 
maladies sont caractérisées par l'obstruction du flux d'air qui interfère avec la respiration 
normale et les deux pathologies coexistent fréquemment. Au cours des BPCO, aucun argument 
objectif ne justifie une corticothérapie au long cours mais en pratique, elle est utilisée dans les 
formes sévères. Contrairement à l'asthme, le rôle des glucocorticoïdes inhalés (GCI) dans le 
traitement de la BPCO reste controversé avec des résultats thérapeutiques incohérents [59]. 
Plusieurs études indiquent que le traitement à long terme avec les GCI n'a pas d'impact 
appréciable sur les troubles de la fonction pulmonaire chez les patients atteints de BPCO légère 
ou modérée. On a plutôt constaté une forte incidence de pneumonie chez ces patients traités 
uniquement avec les GCI [60,61]. Le traitement par les GCI aurait tout de même quelques 
avantages cliniques, en particulier chez les patients présentant des formes graves de la maladie 
en termes d’améliorations de la qualité de vie et des fonctions pulmonaires [61,62]. Ces 
améliorations cliniques sont plus significatives chez les patients traités avec une bithérapie 
GCI/LABA (β2-agonistes à longue durée d'action) [63,64]. Par conséquent, les directives 
internationales recommandent beaucoup plus la bithérapie GCI/LABA comme protocole actuel 
de traitement des BPCO et proscrivent les GCI en monothérapie [65]. Par ailleurs, certains 
patients atteints de BPCO plus grave, peuvent nécessiter l’utilisation de glucocorticoïdes oraux. 
Ces patients doivent alors être surveillés contre le développement de l'ostéoporose. Une 
prophylaxie de l'ostéoporose devant être envisagée chez les patients nécessitant plusieurs 
courtes rafales de haute dose de glucocorticoïdes oraux [66].  
Les pathologies infectieuses : Dans la tuberculose, la place des corticoïdes se limite 
actuellement dans les adénopathies compressives au cours de la primo-infection tuberculeuse et 
dans les miliaires tuberculeuses dyspnéisantes [67]. Dans les autres pneumopathies 
infectieuses, virales ou bactériennes, la corticothérapie est indiquée en cas de tableaux sévères 
avec un syndrome de détresse respiratoire aiguë (SDRA). Enfin, dans la pneumocystose 
compliquant le syndrome d’immunodéficience acquis (SIDA), la corticothérapie est utilisée 
dans les formes sévères avec risque de détresse respiratoire aiguë [68]. 
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4. Administration des corticoïdes  par voie pulmonaire 
4.1 Propriétés pharmacologiques des corticoïdes inhalés 
Les glucocorticoïdes sont une famille d’anti-inflammatoires stéroïdiens (AIS) issus des 
glucocorticoïdes naturels : cortisone et hydrocortisone. Ils sont utilisés pour traiter de très 
nombreuses maladies allergiques, immunologiques ou cancéreuses [69]. Néanmoins, la grande 
majorité des patients recevant ces médicaments sont traités pour des maladies pulmonaires ou 
rhumatologiques. Leur utilisation par les voies orale et parentérales a fait apparaitre de 
nombreux effets indésirables systémiques surtout en cas de traitement à long terme et à forte 
dose [70]. Pour pallier à cet inconvénient majeur, deux options ont été développées. D’une part, 
les doses thérapeutiques ont été réduites en ciblant par vectorisation les sites d’action et d’autre 
part, le traitement a été limité à l’administration locale des corticoïdes notamment par 
l’inhalation pour les pathologies pulmonaires et par la voie intrarticulaire pour les pathologies 
rhumatismales. Ces deux mesures ont fortement contribué à réduire les effets indésirables des 
glucocorticoïdes. L’administration pulmonaire des corticoïdes pour le confort et les nombreux 
avantages qu’elle apporte aux patients, a été une innovation importante dans le traitement des 
pathologies inflammatoires pulmonaires et plus particulièrement pour le traitement de l’asthme. 
En effet, les corticoïdes inhalés exercent leurs effets anti-inflammatoires sur les voies 
respiratoires en réduisant l’hyperréactivité bronchique, la réactivité à l'histamine, aux agonistes 
cholinergiques et aux allergènes [71]. Des biopsies post traitement de l'épithélium bronchique 
d’asthmatiques, ont permis de mettre en évidence une inversion de la desquamation des cellules 
épithéliales ainsi que de l'hyperplasie des cellules caliciformes [72]. La corticothérapie réduit 
de façon similaire, la réactivité pulmonaire exercée par l'air froid, la bradykinine, l'adénosine et 
les produits chimiques irritants tels que le dioxyde de soufre et les métabisulfites. Les voies 
aériennes deviennent donc moins sensibles aux spasmogènes [73]. Toutefois, les corticoïdes 
inhalés ne peuvent rien contre les déformations structurelles persistantes des voies respiratoires. 
Une étude rétrospective portant sur le suivi des malades asthmatiques a permis de montrer une 
nette amélioration des signes cliniques chez  les patients sous beclométhasone dipropionate 
inhalé que chez les patients pour lesquels un glucocorticoïde inhalé n'a pas été prescrit [74]. Les 
principaux corticoïdes utilisés par voie pulmonaires ont été répertoriés dans le tableau 2. 
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4.2 Propriétés pharmacocinétiques des corticoïdes inhalés   
Les propriétés pharmacocinétiques des glucocorticoïdes inhalés (GCI) influencent fortement 
leurs performances thérapeutiques. Elles dépendent de plusieurs paramètres ayant des 
interactions entre eux. Ce sont la lipophilie, la conjugaison lipidique, la liaison protéique, 
l’affinité aux récepteurs, la biodisponibilité orale et le temps de demi-vie (Tableau 2). La 
lipophilie d’un PA est une propriété physicochimique intrinsèque de la molécule qui lui permet 
de traverser plus aisément les membranes cellulaires. Ce qui a pour conséquence de conduire à 
une large distribution des GCI dans le tissu pulmonaire créant ainsi un grand volume de 
distribution avec des effets thérapeutiques prolongés. Les GCI les plus lipophiles sont le 
dipropionate de beclométhasone (4,9), son métabolite actif le monopropionate de 
beclométhasone (4,3) et le propionate de fluticasone (4,5) (tableau 2) [75]. Ils peuvent 
également se lier de façon non spécifique aux lipides et aux protéines dans les poumons. La 
conjugaison des lipides est un autre paramètre important pour évaluer la pharmacocinétique des 
GCI. Ceux ayant un groupe hydroxyle en position C-21 peuvent former des liaisons esters 
réversibles avec des acides gras dans les poumons [76,77]. C’est le cas du budésonide,  du 
flunisolide et de la forme active du ciclésonide : le désisobutyryl-ciclésonide. Les conjugués 
lipidiques constituent des formes inactives, ils sont maintenus dans les poumons. Ils y 
constituent un stock-réservoir et libèrent progressivement les PA avant d’être absorbés. Les 
conjugués lipidiques ne pouvant être directement absorbés dans la circulation sanguine [76,77]. 
Toutefois, bien que la formation des conjugués lipidiques soit bénéfique sur le plan 
thérapeutique, seul un faible pourcentage de la dose administrée (5% à 10%) subit cette 
conjugaison [75]. La majeure partie des médicaments étant plutôt sous forme libre. Il est 
important de faire la distinction entre la conjugaison lipidique et le caractère lipophile d’un PA. 
La conjugaison lipidique est une véritable liaison chimique formée entre le PA et un lipide 
présent dans les poumons produisant un ester. Cette liaison ester est réversible et peut par la 
suite être hydrolysée par des enzymes pour libérer le PA sous forme libre et active [75]. Des 
études suggèrent même que la conjugaison lipidique des corticoïdes est une réaction très 
spécifique aux poumons et qu’elle semble ne se produire que de façon limitée dans les autres 
tissus de l'organisme. Contrairement à la conjugaison lipidique, la liaison aux protéines n’est 
pas une véritable réaction chimique mais plutôt une simple force d’attraction physique du PA à 
la surface des protéines. Elle est facilement réversible et constitue une forme également 
inactive pharmacologiquement. Le GCI idéal doit posséder une forte liaison protéique de sorte 
à limiter les interactions avec les récepteurs systémiques pouvant conduire à des effets 
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indésirables systémiques [78,79]. La plupart des GCI présentent des taux de liaison protéique 
élevés et très proches (71 à 99%) (Tableau 2). L’acétonide de triamcinolone a le taux le plus 
faible (71%) et les plus forts taux se retrouvent chez le fuorate de mometasone, le ciclésonide et 
son métabolite actif (98 à 99%). En raison de leur fort taux de liaison aux protéines, moins de 
1% des PAs sont disponibles dans la circulation systémique avec des effets systémiques 
indésirables réduits [80,81]. Pour exercer leurs activités pharmacologiques, les GCI doivent se 
fixer de façon préférentielle à leurs récepteurs. L’affinité des corticoïdes aux récepteurs est 
déterminée par rapport à celle de la molécule de référence qui est la dexaméthasone dont 
l’affinité est fixée à 100 [78,79]. Les récepteurs des corticostéroïdes sont intracellulaires donc 
pour agir les GCI doivent diffuser à travers les membranes cellulaires des voies respiratoires. 
Tout GCI qui interagit avec les récepteurs peut engendrer des effets bénéfiques et/ou des effets 
indésirables. L’idéal serait donc de maximiser la dose de GCI au niveau des récepteurs 
pulmonaires tout en minimisant l’absorption systémique afin de réduire les effets indésirables 
systémiques. En fonction des performances aérodynamiques des formulations et des dispositifs 
d’inhalation, la proportion de médicament atteignant les voies respiratoires basses peut varier 
généralement entre 10 et 60% de la dose émise. La fraction restante étant déglutie et absorbée 
par la voie digestive. La dose ingérée subit très souvent une inactivation lors du premier 
passage hépatique et seule une faible partie arrive à atteindre la circulation systémique. Une 
partie de cette fraction orale atteint finalement les poumons et y exerce une activité 
pharmacologique au même titre que la partie inhalée [78,82,83]. La biodisponibilité orale varie 
en fonction du degré d’inactivation du premier passage hépatique qui diffère d’un corticoïde à 
l’autre. Le dipropionate et le monopropionate de béclométhasone ainsi que l’acétonide de 
triamcinolone présentent des biodisponibilités orales élevées (15 à 25%), tandis que le 
propionate de fluticasone, le ciclésonide, le désisobutiryl-ciclésonide et le fuorate de 
mometasone ont de très faibles biodisponibilités orales (<1) (Tableau 2). Il importe de préciser 
que la biodisponibilité systémique totale d’un médicament inhalé est la somme des 
biodisponibilités pulmonaire et orale. Lorsque le taux de délivrance pulmonaire augmente, cela 
réduit automatiquement la fraction déglutie avec une diminution biodisponibilité orale. Après 
inhalation, le temps de demi-vie (t1/2) des GCI n’est plus contrôlé par la vitesse d’élimination 
par le foie mais plutôt par sa vitesse d'absorption pulmonaire. Il est donc possible qu’il y ait une 
différence significative entre les t1/2 d’un corticoïde administré par inhalation et par voie 
intraveineuse. Cela prouve bien que le corticoïde est stocké dans le tissu pulmonaire et qu’il 
diffuse progressivement dans la circulation systémique. C’est le cas du propionate de 
fluticasone dont les t1/2 sont d'environ 8 h pour la voie intraveineuse et de 14 h pour la voie 
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inhalée (Tableau 2) [84,85]. Toutefois l'accumulation d’un GCI dans les poumons n’est pas 
toujours liée à son t1/2, elle pourrait également être fonction de la dose inhalée. Afin de réduire 
les événements systémiques indésirables, les GCI doivent être éliminés de la circulation 
systémique le plus rapidement possible. L’élimination des GCI s’effectue généralement par le 
foie [82,86].  
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Tableau 2 : Propriétés physicochimiques et pharmacocinétiques des corticoïdes inhalés [36,75] 
Inhaled corticoids 
Relative 
lipophilicity 
Water 
solubility     
at 37°C 
(µg/mL) 
Relative receptor 
affinity 
Half-life        
time                  
(h) 
Protein 
binding      
(%) 
Oral 
bioavailability 
(%) 
Beclomethasone dipropionate (BDP) 4.9 < 1 53 0.1-0.2 87 15 
Beclomethasone monopropionate (17 BMP) 4.3 15.5 1345 2.7 NA NA 
Budesonide (BUD) 3.6 16 935 2.8-2 88 11 
Ciclesonide (CIC) NA < 1 12 0.36 99 < 1 
Desisobutyryl-Ciclesonide (des-CIC) NA 7 NA 3.6-5.1 99 < 1 
Flunisolide (FLU) 3.4 140 180 1.6-1-2 80 7 
Fluticasone propionate (FP) 4.5 NA 1800 7.8-14.4 90 < 1 
Mometasone furoate (MF) NA < 1 2200 2.0-4.5 98-99 < 1 
Triamcinolone acetonide (TAA) 3.4 21 233 2.0 71 23 
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4.3 Mécanismes d’action des corticostéroïdes inhalés 
Les mécanismes d’action des glucocorticoïdes inhalés dans l’asthme sont complexes. Les 
corticoïdes exercent leurs effets en se liant à des récepteurs aux glucocorticoïdes (GR) présents 
dans le cytoplasme (Fig. 10) [87]. Ces récepteurs possèdent plusieurs domaines fonctionnels 
dont un domaine de liaison au ligand, un domaine de liaison à l’ADN et deux domaines 
impliqués dans la transactivation de gènes une fois que la liaison avec l’ADN a eu lieu, en 
association avec d’autres protéines telles que les protéines de fonction d’activation (AF) 1 et 2 
[54]. Le GR inactif est lié à un complexe protéique incluant deux sous-unités de heat shock 
protein 90 (hsp 90) qui agissent comme un chaperon en empêchant le récepteur d’aller au 
noyau [88]. Quand un ligand se lie à un GR, hsp 90 se dissocie, ce qui permet au complexe GR-
corticoïde activé de se transloquer au noyau et de se lier en duplex à des séquences spécifiques 
d’ADN pour interagir avec des complexes coactivateurs [46]. 
Les corticoïdes peuvent également supprimer l’inflammation en augmentant l’expression de 
protéines anti-inflammatoires telles que l’annexine 1, l’interleukine 10 (IL-10) ou l’inhibiteur 
du facteur nucléaire kappa B (NF-κB), I-κB.  
 
 
 
 
Fig. 10: Mécanismes d’action anti-inflammatoire des corticostéroïdes [54] 
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Ils sont également capables d’augmenter la transcription de gènes en passant par un remodelage 
de la chromatine et un recrutement de l’ARN polymérase II au site de désenroulement de 
l’ADN [54]. La répression des gènes de l’inflammation et de l’immunité est une action 
importante des corticoïdes. Cette action passe par des interactions complexes de type protéine-
protéine entre le GR activé et des facteurs de transcription tels que NF-κB et activator protein-
1 (AP-1) qui sont pro-inflammatoires parce qu’ils servent d’intermédiaires dans l’expression de 
nombreux gènes de l’inflammation. Les corticoïdes sont également capables de réprimer 
l’action de protéines kinases activées par les mitogènes (MAPK) telles que l’extracellular 
regulated kinase (ERK), MAPK p38 et c-jun N-terminal kinase (JNK) (Fig. 10) [89]. 
4.4 Effets indésirables des corticoïdes inhalés 
Comparativement aux voies systémiques, les corticoïdes inhalés sont mieux tolérés par les 
patients [36,53]. Toutefois quelques effets indésirables locaux et systémiques sont à noter 
[56,90]. Leur intensité dépend de la dose inhalée, de la fréquence d'administration et de 
l’inhalateur utilisé [36]. Lors de l’inhalation, une partie des particules s’impacte dans 
l’oropharynx puis est déglutie et absorbée par la muqueuse gastro-intestinale. L'utilisation d'une 
chambre d’inhalation réduit notablement le dépôt dans l'oropharynx étant donné que les grosses 
particules sont retenues dans la chambre d'inhalation [91,92]. Cela a pour conséquence de 
réduire les effets indésirables locaux et systémiques. Il faut noter toutefois que les chambres 
d’inhalation permettant d’améliorer le dépôt pulmonaire du médicament avec comme corolaire, 
la possibilité d’une absorption plus élevée dans la circulation systémique et également 
l’apparition d’effets indésirables systémiques [84]. Les effets indésirables locaux généralement 
observés sont la dysphonie, les candidoses oropharyngées, la toux et l’irritation de la gorge. 
[93,94]. Il est donc conseillé aux patients utilisant des inhalateurs de poudre de bien se rincer la 
bouche après chaque utilisation afin de réduire au maximum ces effets indésirables locaux de 
même que la fraction de corticoïdes déglutie [95]. Les effets indésirables systémiques observés 
avec les corticoïdes inhalés  sont de plusieurs types. La beclométhasone et le budésonide, 
administrés à dose élevée par inhalation, modifient la fonction hypothalamus-hypophyso-
surrénalienne par la réduction de la sécrétion de cortisol par les glandes surrénales de la 
corticotropine [96,97]. L’apparition d’ecchymoses est plus fréquente chez les personnes âgées 
que chez les enfants. Enfin quelques cas de cataracte ont été rapportés chez les patients sous 
traitement avec les corticoïdes inhalés [53]. Aucun effet métabolique cliniquement important 
n’a été signalé.  
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4.5 Corticorésistance asthmatique 
Bien que les corticostéroïdes soient reconnus comme efficaces dans le traitement de l’asthme, il 
existe une proportion d’asthmatiques qui répondent mal à ces molécules. Dans l’asthme, la 
résistance aux corticoïdes a d’abord été rapportée chez un groupe de patients asthmatiques 
porteurs d’un asthme mal contrôlé qui présentaient indiscutablement une réponse aux ß-
agonistes inhalés et pourtant pas de réponse à de fortes doses de corticoïdes oraux. Il n’existait 
pas chez ces patients de suppression de l’éosinophilie sanguine mais ils développaient des 
effets secondaires du type cushingoïde (hyperfonctionnement des glandes surrénales). 
Toutefois, la définition objective de la corticorésistance asthmatique repose sur l’absence de 
modification du volume expiratoire maximal en une seconde (VEMS) mesuré au cours d’une 
cure de corticoïdes oraux (habituellement, 14 jours à 40 mg/jour d’équivalent prednisolone). 
Les patients dont l’amélioration du VEMS reste inférieure à 15 % de la valeur de base sont 
classés comme résistants aux corticoïdes tandis que ceux chez qui le VEMS augmente de 30 % 
ou plus par rapport à la valeur de départ sont considérés comme sensibles aux corticoïdes 
[96,98]. 
 
4.6 Implications thérapeutiques de la corticorésistance 
De récentes études menées sur la corticorésistance asthmatique indiquent qu’il existe plus d’un 
mécanisme pour l’expliquer. En fait, il est très possible que plusieurs mécanismes puissent 
contribuer, au niveau moléculaire, à la corticorésistance chez un même malade. La 
connaissance de ces différents mécanismes permettrait d’orienter vers de nouveaux anti-
inflammatoires plus spécifiques. En effet, récemment, un anticorps anti-IgE s’est montré 
capable de réduire la dose de maintenance des corticoïdes inhalés dans l’asthme sévère [52]. Là 
encore, on ignore si cela passe par une augmentation de la réponse aux corticoïdes, bien que cet 
agent soit clairement un anti-inflammatoire. Parmi les stratégies actuelles de développement de 
nouveaux traitements dans l’asthme, il convient de mentionner les agents inhibant des 
cytokines spécifiques, puisqu’une partie pourrait être appropriée dans le traitement de l’asthme 
corticorésistant [50]. Le fait que, d’une part, le mélange IL-2–IL-4 ou que l’IL-13 puissent 
reproduire in vitro la résistance aux corticoïdes et que, d’autre part, ces cytokines soient 
surexprimées dans l’asthme plaident en faveur de leur rôle important. Un récepteur à IL-4 
soluble humain recombinant, capable de se lier et de séquestrer l’IL-4 (agissant donc comme un 
antagoniste), a montré quelques effets bénéfiques dans l’asthme modéré. Un anticorps bloquant 
à l’IL-2 est en stade d’essai clinique. Il est toutefois probable qu’une suppression combinée des 
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effets de l’IL-2 et de l’IL-4 soit nécessaire dans le traitement de l’asthme corticorésistant. Pour 
antagoniser l’IL-13, il faudrait parvenir à administrer des récepteurs solubles à l’IL-13, des 
anticorps monoclonaux anti-IL-13 et des anticorps antirécepteurs [54,99].  
 
5. Dispositifs d’inhalation 
L'administration des médicaments par inhalation date de plus de 4000 ans et trouve son origine 
en Inde et au Moyen-Orient. En 1950, les corticostéroïdes ont été administrés pour la première 
fois par nébulisation en vue d’une action locale pulmonaire. Dans la deuxième moitié du XXe 
siècle, la technologie des inhalateurs s’est développée autour de trois systèmes différents: les 
nébuliseurs, les aérosols doseurs liquides et  les aérosols doseurs de poudre sèche que nous 
présenterons dans la suite de cette introduction. 
 
5.1. Nébuliseurs  
Le principe de la nébulisation est la conversion d'une solution en une suspension de particules 
de taille appropriée au dépôt pulmonaire et chargée en substances actives. L’âge du patient, la 
facilité d'utilisation, la durée de nébulisation, le débit de sortie, la taille des particules, la dose 
émise et les possibilités d'entretien constituent les critères de choix d’un nébuliseur. Il existe en 
trois types : les nébuliseurs pneumatiques, les nébuliseurs ultrasoniques et les nébuliseurs à 
tamis. 
5.1.1 Nébuliseurs pneumatiques 
Ce sont les modèles les plus anciens dont le fonctionnement est basé sur un flux de gaz 
comprimé qui est accéléré par une buse et qui crée une dépression à l’orifice du nébuliseur 
provoquant l’aspiration d’une fine couche de solution contenue dans le réservoir et génère des 
gouttelettes (Fig. 11) [100].  
5.1.2 Nébuliseurs ultrasoniques 
Le fonctionnement de ce type de nébuliseurs est basé sur un cœur en quartz piézoélectrique. 
Quand on lui applique une décharge électrique oscillante, le quartz crée des vibrations qui 
permettent l’aérosolisation (Fig. 12). Le temps de nébulisation est plus réduit mais globalement 
la taille des gouttelettes produites est supérieure à celles des nébuliseurs pneumatiques. De 
plus, les suspensions et les solutions très visqueuses ou avec une grande tension de surface ne 
peuvent être administrées par ce type de nébuliseur [101].  
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Fig. 11: Nébuliseur pneumatique [102] 
 
 
Fig. 12 : Nébuliseur ultrasonique [103] 
 
5.1.3 Nébuliseurs à tamis 
Ils sont de conception plus récente que les deux autres types de nébuliseurs. Deux catégories de 
nébuliseurs à tamis existent : les nébuliseurs à tamis statique et à tamis vibrant (Fig. 13). Les 
tamis sont des membranes percées d'un millier d'orifices microscopiques. Le diamètre des 
orifices détermine le débit médicamenteux et la taille des gouttelettes générées. Les nébuliseurs 
à tamis statique consistent à pousser la solution médicamenteuse à travers la membrane par 
mise en vibration de la solution médicamenteuse, générée par un quartz piézo-électrique. Les 
gouttelettes produites sont alors inhalées par le patient. Tandis que la technologie à membrane 
vibrante repose sur la vibration de la membrane associée à un quartz. L'aérosol est produit par 
micro-aspiration de la solution médicamenteuse placée au contact direct de la membrane 
 
 
Travaux antérieurs 
 
 
34 
animée de mouvements oscillants. Les appareils utilisant cette technologie offrent une 
meilleure homogénéité dans la dispersion de l'aérosol.  
 
Fig. 13: Nébuliseurs à tamis statique (gauche) et à tamis vibrant (droite) [104] 
Ils sont portables, silencieux vu l'absence de compresseur, fonctionnent sur batterie et le temps 
de nébulisation est plus court, ce qui contribue à une meilleure compliance au traitement [105]. 
Les principaux inconvénients sont le coût prohibitif, la fragilité des appareils qui pose un 
problème en termes de maintenance et de désinfection, et la masse médicamenteuse résiduelle 
élevée. Les nébuliseurs sont en général, des dispositifs adaptés aux personnes physiquement 
affaiblies car ils ne nécessitent ni coordination des mouvements respiratoires ni force 
inspiratoire importante. Cependant, ils présentent quelques inconvénients : les appareillages 
nécessitent une source d’énergie ; lors du processus de nébulisation, seuls 10% de la dose 
initiale est délivrée ; l’aérosolisation se produit à la fois lors de l’expiration et de l’inspiration : 
une partie de l’aérosol est donc expulsée dans l’environnement lors de l’expiration. De plus ces 
systèmes sont encombrants et donc difficilement déplaçables. Le dépôt pulmonaire optimal est 
obtenu grâce à l’utilisation d’un embout buccal ou d’un masque nasobuccal qui est parfois jugé 
plus confortable par certains malades. Des dispositifs miniaturisés sont actuellement en cours 
d’évaluation [106]. 
5.2 Inhalateurs doseurs de liquide  
Entre la  Première et la Seconde Guerre mondiale, l'évolution des propulseurs de 
chlorofluorocarbones (CFC) pour des objectifs militaires, a permis le développement 
d'inhalateurs doseurs pressurisés (pMDI pour l’anglais "pressurized metered dose inhaler") à 
des fins thérapeutiques. Les pMDI sont les dispositifs d’inhalation les plus utilisés par les 
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patients. Par la suite les CFC ont été remplacés par les hydrofluoroalcanes (HFA) moins 
écotoxiques. Et tout récemment, de nouveaux dispositifs ont été développés pour s'affranchir de 
l'utilisation des gaz propulseurs. Ce sont les aérosols doseurs mécaniques, 
électrohydrodynamiques et thermiques. 
5.2.1 Inhalateurs doseurs de liquide pressurisés  
Les aérosols doseurs de liquide pressurisés fonctionnent à l'aide d'un gaz propulseur liquéfié. 
En effet, les inhalateurs doseurs pressurisés ou aérosols doseurs de liquides sont des dispositifs 
multidoses qui délivrent une quantité déterminée de principe actif à partir d’une suspension ou 
d’une solution dans un gaz propulseur sous haute pression (Fig. 14). Actuellement les gaz 
propulseurs utilisés sont les hydrofluoroalcanes (HFA 227 et HFA 134a) en remplacement des 
chlorofluorocarbones (CFC) qui se sont révélés toxiques pour la couche d’ozone selon le 
protocole de Montréal de 1989 [107]. Ils sont peu onéreux, permettent la délivrance de doses 
reproductibles et leur contamination reste limitée.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig. 14 : Inhalateur doseur pressurisé (Medihaler
®
) [108] 
Toutefois, ils présentent certains inconvénients : ils requièrent notamment une synchronisation 
entre le mouvement inspiratoire et la délivrance de la dose. La règle est d’appuyer sur le 
déclencheur de l’aérosol une seconde environ après avoir commencé à inspirer. La grande 
vitesse de projection de l’aérosol à la sortie du dispositif entraîne un impact d’environ 50% des 
particules du médicament inhalé au niveau de l’oropharynx [90]. Les chambres d’inhalation 
permettent de s’affranchir de cette "coordination main-poumons". Elles permettent une 
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augmentation de la distance parcourue par les particules entre l’inhalateur et la bouche. Ce qui 
permet de réduire la vitesse des particules avec pour conséquence, la diminution des dépôts 
particulaires au niveau oropharyngé. L’utilisation d’une chambre d’inhalation permet 
également de retenir les grosses particules dans la chambre réduisant ainsi les risques de 
candidoses oropharyngées liées à l’inhalation des corticostéroïdes. Malgré ces avantages, les 
chambres d’inhalation ne permettent pas d'augmenter la fraction respirable des aérosols. En 
effet l’impaction et la sédimentation se produisant dans la chambre d’inhalation conduisent à 
d’importantes pertes en particules. De même, l’attraction électrostatique qui survient lorsque la 
chambre d’inhalation est en plastique (ex : Aerochamber), conduit également à des pertes en 
particules [91,95].  
5.2.2 Les aérosols doseurs mécaniques 
Ce sont des dispositifs qui utilisent une force mécanique pour propulser le liquide à travers de 
fins capillaires (Fig. 15).  
 
 
 
 
 
 
 
Fig. 15: Inhalateurs doseurs mécaniques (Respimat
®
) [109] 
L'aérosol produit est composé de deux jets en collision qui permettent de réduire la vitesse des 
particules en comparaison des pMDI [110] et d'obtenir une fraction plus importante de fines 
particules [109]. Cette diminution de la vitesse des particules a pour conséquence une 
augmentation de la durée de la génération de l'aérosol permettant d’avoir un meilleur dépôt 
d'aérosols dans les poumons avec 52 % de fraction de particules fines (FPF) pour le 
budésonide [109] et 39 % de FPF pour le Fénotérol [111]. Certaines versions de ce type 
d’inhalateurs génèrent des volumes d’aérosols plus importants, d'environ 50 µL avec des tailles 
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de gouttelettes de 2 µm en moyenne et permettent d'avoir des dépôts pulmonaires de 50 % chez 
les sujets sains [112] et jusqu'à 80 % chez les sujets asthmatiques [113]. 
 
5.2.3 Inhalateurs doseurs électrohydrodynamiques  
Ce système utilise le passage du liquide dans un petit orifice auquel est appliqué un champ 
électrique pour aérosoliser le liquide. L'aérosol électriquement chargé est ensuite déchargé 
avant d'être inhalé par le patient. Les gouttelettes produites sont monodisperses [114,115] et 
avec des tailles variant de 1 à 5 µm. Ces tailles sont modulables par ajustement d'un certain 
nombre de paramètres tels que les propriétés physicochimiques de la solution médicamenteuse 
et le champ électrique. Le dépôt pulmonaire de l’aérosol produit, avoisine 80 % [116,117]. La 
limitation de cette technique semble résider dans le fait qu'elle ne permet pas de générer des 
aérosols à partir de tous les types de solutions. 
5.2.4 Inhalateurs doseurs thermiques 
Ce sont des dispositifs innovants dont le principe de fonctionnement est basé sur l'élévation 
rapide de la température pour produire l’aérosol. La surface d'un cylindre de quelques mm de 
diamètre est enduite du médicament puis est soumise à une forte élévation de température 
(350 °C) en un temps de l'ordre de 0,5 s [118]. Cet aérosol vaporisé très rapidement, est 
instantanément inhalé par le patient. 90 à 99% de la solution enduite sur le cylindre est 
transformé en aérosol d'une taille de 1 à 2,5 µm. C’est un dispositif à usage unique et auto-
déclenché utilisé pour l'administration de médicaments à visée systémique  [118,119]. La 
limitation de ce type d’inhalateurs thermiques réside dans le fait qu’ils ne soient pas adaptés 
aux substances thermolabiles car l’élévation importante de la température pourrait dégrader 
certaines molécules comme les protéines ou les peptides [120]. 
5.3 Inhalateurs à poudre sèche  
Pour résoudre les difficultés d’utilisation des inhalateurs doseurs pressurisés, la possibilité de 
dispersion des poudres sèches a été explorée et a conduit en 1971, à la commercialisation du 
premier inhalateur à poudre sèche dénommé Spinhaler
®  
[121]. Leur principe est le suivant : il 
s’agit de disperser des particules de poudre sèche en aérosol directement dans le flux d’air 
inspiratoire du malade. Les inhalateurs à poudre sèche ne nécessitent donc pas de gaz 
propulseur. Ils sont constitués de plusieurs types : les dispositifs unidoses (Sphinhaler
®
, 
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Aerolizer
®
), les dispositifs multidoses encore appelés réservoirs (Turbohaler
®
, Easyhaler
®
) 
[122,123] et les dispositifs à doses unitaires multiples (Diskus
®
) (Fig. 16, Tableau 3).  
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig. 16 : Principaux inhalateurs à poudre sèche : Sphinhaler
®,
 Turbohaler
®
, Aerolizer
®
, 
Handihaler, Diskus
®
 et Easyhaler
® 
Les aérosols à poudre sèche permettent une meilleure stabilité des substances actives car celles-
ci sont à l’état solide et une administration de fractions respirables plus importantes par 
l’inspiration comparativement à la nébulisation. Ce système s’affranchit du problème de la  
"coordination main-poumon" mais la quantité de médicament délivrée peut dans certain cas 
dépendre du flux inspiratoire du malade et le débit inspiratoire de pointe requis varie de 30 à 
60L/min [124]. Le bon usage des dispositifs d’inhalation permet d’assurer le meilleur dépôt 
pulmonaire possible et donc l’efficacité thérapeutique optimale. Le choix du dispositif est 
essentiel, c’est le critère de choix qui conditionne l’efficacité du traitement et donc le contrôle 
de l’asthme ainsi que de l’adhésion au traitement. Le choix du dispositif est fonction 
de l’âge des patients, de la substance active à administrer et de l’adhérence au dispositif par le 
malade [125]. Afin d’améliorer l’adhérence du malade au traitement, il convient d’utiliser les 
même types de dispositifs pour les traitements de fond et les traitements de la crise. 
L’apprentissage de l’autogestion du traitement par le malade nécessite un suivi régulier. Des 
études ont démontré que 50 à 80% des asthmatiques n’utilisaient pas de manière adéquate leur 
inhalateur. 
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Tableau 3 : Différents dispositifs utilisés pour l'administration de corticostéroïdes par voie inhalée 
Inhaled Corticosteroids Pressurized metered dose inhaler 
(pMDI) 
Dry powder inhaler                                                          
(DPI) 
References 
Beclomethasone dipropionate (BDP) BDP - HFA (Qvar®) None 
[121,126] 
Beclomethasone diprop (BDP)/ Formoterol fumarate (FM) BDP - HFA BDP - DPI 
[127,128] 
Fluticasone propionate (FP) FP - HFA (Flutide® Air) FP - DPI (Flutide® Diskus, Flutide® 
Diskhaler) 
[129–133] 
Fluticasone propionate (FP) / Salmeterol xinaloate (SM) FP/SM HFA (Adoair® aerosol) FP/SM DPI (Adoair® Diskus) 
[133,134] 
Fluticasone propionate (FP) / Formoterol fumarate (FM) FP/FM (Flutiform®) FP/FM DPI 
[135–138] 
Budenoside (BUD) None BUD - DPI (Pulmicort® Tubuhaler) 
[123,139,140] 
Budenoside (BUD) Formoterol (FM) None BUD/FM (Symbicort® Turbuhaler) 
[141–144] 
Ciclesonide (CIC) CIC - HFA (Alvesco®) None 
[145–147] 
Mometasone furoate (MF) None MF - DPI (Asmanex® Twisthaler) 
[148,149] 
Fluticasone furate (FF) / Vilanterol trilenalate (VI) None FF/VI - DPI (Relvar® Ellipta) 
[150,151] 
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6. Formulation des médicaments inhalés 
6.1 Aérosols doseurs pressurisés 
Ce sont des préparations liquides comportant un gaz propulseur liquéfié dans lequel sont 
dispersées les substances actives sous forme de solution ou de suspension. Leur formulation est 
complexe et les gaz propulseurs utilisés doivent être inertes et posséder des constantes 
diélectriques très basses. Les gaz les plus utilisés actuellement sont les hydrofluoroalcanes (HFA 
227 et HFA 134a) en remplacement des chlorofluorocarbones (CFC) depuis 1989 suite au 
protocole de Montréal pour des raisons de toxicité vis-à-vis de la couche d’ozone. Les HFA se 
présentent sous forme liquide, inerte et non toxique notamment pour l’environnement [152]. Ils 
ont une température d’évaporation et une constante diélectrique basses ainsi qu’une pression de 
vapeur élevée (Tableau 4). Les propriétés physicochimiques des CFC et des HFA sont 
différentes, ce qui explique que les formulations contenant les CFC ne soient pas transposables à 
celles à base des HFA. D’où la nécessité de reformuler toutes les préparations à base de CFC car 
les HFA solubilisent difficilement les tensioactifs utilisés pour stabiliser les particules. Les 
matériaux de conditionnement utilisés doivent également être inertes ou avoir très peu 
d’interactions avec la formulation [153–155]. 
Tableau 4: Principales propriétés physiques des hydrofluoroalcanes [12] 
  HFA 227 HFA 134a 
Nom chimique 1,1,1,2,3,3,3-heptafluoropropane 1,1,1,2-tetrafluoroethane 
Formule chimique CF3-CFH-CF3 CF3-CH2F 
Température d'ébullition (°C) -16,5 -26,3 
Pression de vapeur (10
3
 mm Hg à 25°C) 3,90 5,72 
Constante diélectrique (25°C) 4,1 9,8 
Densité du liquide (kg/m
3
) 1408 1226 
Solubilité à l'eau (g/kg à 25°C) 0,61 2,20 
Solubilité à l'éthanol (25°C) Miscible Miscible 
 
6.1.1 Formulation des suspensions pour aérosols pressurisés 
Dans la formulation des suspensions, le paramètre le plus important à maitriser est la stabilité des 
particules en suspension car l’uniformité de la teneur en substances actives délivrée à chaque 
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inhalation en dépend. En outre, l’inhomogénéité de la dose d’aérosol délivrée pourrait au cours 
du traitement, modifier la composition initiale en substances actives de la préparation contenue 
dans le réservoir. Le volume de la chambre de dosage est très faible (50 µL), il est donc 
important que la formulation soit bien homogène afin de délivrer au patient des doses 
thérapeutiques uniformes. D’où la nécessité de toujours bien homogénéiser les suspensions par 
agitation avant toute inhalation. La loi de Stokes (Eq. 3) définit les paramètres à maitriser pour 
stabiliser les suspensions. La faible constante diélectrique du gaz propulseur permet de réduire la 
force exercée par celui-ci sur les particules en suspension. La formulation pour être plus stable, 
doit en outre modifier la densité du couple gaz-particules ou diminuer la taille des particules afin 
de réduire leur vitesse de sédimentation dans la préparation. Il est également possible d’utiliser 
des tensioactifs pour réduire les tensions de surface entre les particules et le HFA. L’acide 
oléique a longtemps été utilisé dans les formulations contenant les CFC mais il est moins soluble 
dans les HFA et donc nécessite l’ajout de co-solvants afin de mieux stabiliser les nouvelles 
formulations à HFA. Par ailleurs d’autres tensioactifs plus solubles dans les HFA peuvent être 
également être utilisés. Ce sont le polyéthylène glycol (PEG), le polyvinylpirrolidone (PVP) et 
l’acide carboxylique fluoré. Enfin, l’énergie de surface des matériaux de conditionnement 
primaire notamment le réservoir et la chambre de dosage, pourrait être modifiée par une bonne 
sélection des matériaux ou par pelliculage intérieur de ceux-ci [142,156].  
 
6.1.2 Formulation des solutions pour aérosols 
Dans ces préparations, les substances actives doivent être complètement dissoutes dans le gaz 
propulseur. Elles possèdent une FPF de 50 à 60% de la dose émise. Ce pourcentage est bien 
supérieur à celui des suspensions [127]. Pour les substances actives peu solubles dans les HFA, il 
est parfois nécessaire d’ajouter des co-solvants  aux préparations pour en faciliter la dissolution. 
En pratique courante, l’éthanol est très utilisé comme co-solvant dans de nombreuses 
formulations car ayant l’avantage d’être à la fois bien soluble dans les HFA et solvant de 
nombreuses substances actives pharmaceutiques. En outre, la stabilité des solutions obtenues doit 
être maintenue quelles que soient les conditions de conservation notamment les variations de 
température. Il faut noter que la dissolution complète dans les HFA des substances actives, 
augmente la probabilité de dégradation des substances actives comparativement aux suspensions 
[157]. Par ailleurs, dans les suspensions, la taille des particules inhalées dépend directement de 
celle des particules dans les suspensions. Par contre dans les solutions, la taille des particules est 
directement liée à celle des gouttelettes d’aérosol et la concentration du principe actif dans le 
HFA. Par conséquent, la taille des particules inhalées peut être modulée par le réglage du 
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diamètre de l’orifice de sortie des gouttelettes d’aérosol et par la pression de propulsion du HFA 
en fonction de l’objectif thérapeutique à atteindre. En général, l’utilisation dans la formulation 
d’un co-solvant volatile, permet d’obtenir de très fines particules après évaporation et séchage de 
la gouttelette d’aérosol. Mais ces tailles ne sont pas adaptées à toutes les pathologies, d’où la 
nécessité d’adapter la taille des particules à inhaler en fonction de la zone de dépôt souhaité et en 
fonction de la pathologie à traiter. Il est également possible de modifier la taille des particules 
par ajout d’un agent non volatile tel que le glycérol ou le PEG dans la formulation 
[12,128,158,159]. 
 
6.2 Formulations de poudres sèches pour inhalation 
Les récents progrès dans la thérapie inhalée ont suscité un grand intérêt pour le développement 
de nombreuses formulations de poudres sèches destinées à l'administration pulmonaire des 
médicaments [160]. A cet effet, d’importantes améliorations sur la performance de ces poudres 
ont pu être obtenues par variation des paramètres de formulation et de préparation notamment en 
réduisant la densité, en modifiant les propriétés de surface ou en en variant la taille de ces 
particules. Dans ce travail, nous énumèrerons les formes les plus utilisées actuellement en 
thérapeutique notamment celles utilisées pour la formulation des corticostéroïdes. 
6.2.1 Poudres sèches à particules vectrices 
Les substances actives à l’état micronisé, constituent une poudre cohésive avec de mauvaises 
propriétés d’écoulement [161]. Cela a pour conséquence de rendre très difficile la répartition de 
la poudre en doses unitaires en vue d’être inhalée. Les forces interparticulaires rendent également 
difficile la dispersion de la poudre dans les voies respiratoires. Il paraît donc impossible de les 
utiliser directement pour les formulations et pour l’administration pulmonaire. Pour améliorer les 
propriétés rhéologiques de ces poudres afin qu’elles puissent  facilement être reparties en doses 
unitaires reproductibles, il a été proposé l’utilisation de grosses particules inertes 
pharmacologiquement, notamment le lactose comme particules vectrices des petites particules de 
substances actives (Fig. 17) [163]. Ainsi le mélange des particules fines de substances actives et 
des grosses particules de lactose devient plus facile à manipuler et à mesurer en doses unitaires. 
Ainsi, lors du mélange, les particules de substances actives adhèrent sur les parois des particules 
de lactose selon un mélange ordonné [164]. Après inhalation, les petites particules sous l’effet de 
l’inspiration exercée par le patient, se détachent des grosses particules. Celles-ci vont s’impacter 
dans la gorge et être dégluties, pendant que les petites particules continuent leur trajectoire pour 
atteindre les bronches ou les alvéoles selon leur taille. 
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Fig. 17: Principe du transport des particules fines par le lactose [162] 
 
Toutefois, deux phénomènes majeurs jouent un rôle important dans la performance de ces 
poudres à inhaler : la présence de "sites actifs" et la formation de microagrégats de fines 
particules de lactose et de substances actives. Les "sites actifs" sont des parties du lactose qui 
présentent de forts potentiels d’adhésion pour les particules de principe actif. Cette forte 
attractivité serait due à la présence de fissures, à la rugosité de la surface et à la présence de 
formes amorphes avec des variations de l’énergie de surface du lactose [165]. Les fines 
particules de PA deviennent donc difficiles à détacher de ces sites. Cette forte rétention pourrait 
expliquer les faibles taux de FPF (< 20%) délivrées par certains médicaments dans les poumons 
[166].  Pour pallier à ce problème, l’une des solutions proposée est une force d’inspiration 
supérieure à la force d’adhésion (Fadh)  des particules de substances actives sur les particules de 
lactose qui peut être déterminée selon l’équation suivante (Eq. 5) [167] : 
 
Fadh = 0,063 . 2d [1 + 0,009 (%RH)] 
 
d : Diamètre géométrique médian du principe actif 
RH : Humidité résiduelle de la poudre 
 
Des traitements de surface ont également été proposés pour réduire la quantité de "sites actifs" et 
améliorer la délivrance pulmonaire du médicament [168]. Quant aux micoagregats, il s’agit de la 
création de liaisons entre les particules fines de lactose et de PA présentes dans la formulation. 
Ces liaisons sont de type "lactose-lactose", "lactose-PA" et "PA-PA". Ainsi, ces liaisons 
interparticulaires créent des microagrégats entre les deux types de particules fines [169]. Cela a 
(5) 
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pour conséquence directe d’augmenter la quantité de substances actives greffées sur le lactose et 
donc d’améliorer la dose de substances actives délivrée dans les poumons. Cette théorie est la 
base de l’introduction des particules fines de lactose dans les formulations afin de réduire les 
sites actifs et d’augmenter la proportion de principe actifs délivrés dans les poumons. Une autre 
option pour améliorer la délivrance pulmonaire des principes actifs est de réduire les forces de 
contact entre le lactose  et le principe actif par modification de la surface du lactose. Deux 
méthodes pour modifier l’énergie de surface du lactose existent. La première méthode consiste à 
modifier le polymorphisme du lactose par cristallisation [170]. Cela a permis effectivement de 
réduire l’énergie de surface du lactose et donc d’améliorer les performances des poudres 
formulées par cette méthode. La deuxième méthode a quant à elle consisté à enrober la particule 
porteuse avec différents matériaux susceptibles d’en réduire les charges de surface et réduire 
ainsi les éventuelles interactions avec les particules de la substance active. Plusieurs matériaux 
ont été utilisés à cet effet, ce sont le stéarate de magnésium, la leucine, le stéarate de sucrose et le 
stéarate de sodium. Cette méthode a été appliquée pour la formulation du Pulvinel
®
 à base de 
beclométhasone et de stéarate de magnésium comme agent d’enrobage des particule de lactose 
[171]. De nouvelles particules porteuses telles que le mannitol et l’erythritol ont aussi été testées. 
Bien que ces molécules aient démontré un bon potentiel, le lactose demeure le plus utilisé car 
ayant le double avantage d’être bien toléré par les patients et de donner une sensation de goût 
sucré dans la gorge confirmant ainsi la bonne dispersion des particules. Et malgré les difficultés 
rencontrées en pratique pour délivrer de fortes doses de substances actives dans les poumons, les 
poudres à inhaler demeurent les formes de choix pour l’administration pulmonaire des 
médicaments. 
6.2.2 Liposomes 
Les médicaments encapsulés sous forme de liposomes sont préparés soit par lyophilisation soit 
par séchage par atomisation. A l'état solide, les liposomes peuvent aussi s’appeler liposphères ou 
proliposomes [172,173]. Ils sont de taille nanométrique et sont formés de bicouches lipidiques 
concentriques, emprisonnant entre elles des compartiments aqueux (Fig. 18). Ils sont obtenus à 
partir d'une grande variété de lipides amphiphiles dont les plus couramment utilisés sont 
des phospholipides que l’on retrouve dans la composition du surfactant pulmonaire. Ils 
permettent l’encapsulation de substances actives hydrosolubles, liposolubles et amphiphiles 
[174]. En raison de leur préparation relativement simple, ainsi que leur excellente 
biodégradabilité et biocompatibilité, les systèmes liposomaux constituent l'un des plus utilisés 
pour l’administration de médicaments innovants [175]. L'utilisation de phospholipides permet de 
créer des systèmes qui miment les membranes biologiques facilitant ainsi leur pénétration 
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intracellulaire. La formulation liposomale permet une rétention prolongée du médicament 
encapsulé sur le site d’administration en limitant sa diffusion et sa dégradation. 
 
 
 
Fig. 18 : Représentation schématique de différents types de liposomes : liposome simple (A), 
liposome PEGylé (B), liposome ciblé (C) [176]. 
 
Ce qui permet de réduire de façon sensible la fréquence d’administration de ces médicaments 
comparativement à leurs formes conventionnelles avec un rapport bénéfice/cout plus élevé [177]. 
L’encapsulation permet la protection des substances contenues dans les liposomes vis-à-vis 
d’une dégradation enzymatique. Elle permet également de limiter les effets indésirables des 
substances actives. Des améliorations peuvent être apportées à ce système notamment par 
l'introduction de chaînes de polyéthylène glycol (PEG) souvent greffées sur des phospholipides: 
c’est la "PEGylation". La  "PEGylation" permet une stabilisation stérique du liposome et limite 
l'adsorption de molécules de reconnaissance du système immunitaire ce qui augmente 
considérablement le temps de circulation sanguine et permet ainsi de limiter les fréquences 
d’administration ou même d'envisager des thérapies ciblées [178,179]. Ce système permet aussi 
de greffer des ligands sur la membrane phospholipidique pour une action plus ciblée (Fig. 18) 
[180]. Cependant, les liposomes présentent un inconvénient majeur : l'instabilité chimique par 
oxydation des phospholipides, ce qui nécessite des conditions de stockage particulières. Les 
liposomes sont très utilisés dans l’industrie pharmaceutique comme vecteurs des médicaments et 
plus principalement dans les maladies cancéreuses et pulmonaires. De nombreux corticoïdes 
sous forme liposomale ont été évalués. Ce sont entre autres, la triamcinolone, le palmitate de 
dexaméthasone, le budésonide et la béclométhasone dipropionate [181–183]. Des études ont 
C 
A 
B 
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permis d’évaluer le profil pharmacocinétique de liposomes à base de 
dilauroylphosphatidylcholine encapsulant le béclométhasone dipropionate dont la taille variait de 
1 à 3 µm, administrés par nébulisation [184]. On a pu observer que 75% des liposomes nébulisés 
se retrouvaient dans les voies pulmonaires, 12% dans le rhino-pharynx et 13%  dans l'estomac et 
l'intestin. En outre, 50% de la dose étaient encore présents 24h après l’administration, prouvant 
la rétention prolongée des liposomes dans les poumons. Aucun effet indésirable important tant 
local que systémique n’a été signalé lors de cette étude [185]. Une étude similaire utilisant des 
liposomes à base de dipalmitoylphosphatidylcholine (DPPC) a montré 88% de dépôt pulmonaire 
6h après inhalation des liposomes. Ce qui laisse suggérer qu’une dose quotidienne unique de 
corticoïde liposomal pourrait suffire pour une efficacité thérapeutique adéquate [186]. Enfin, il 
est intéressant de noter que des liposomes PEGylés contenant du budésonide administrés à des 
souris à raison d’une dose par semaine ont donné lieu à une efficacité antiasthmatique similaire à 
celle de doses quotidiennes égales de budésonide libre. Cette contribution positive de la 
PEGylation sur l'efficacité de la formulation pulmonaire liposomale semble être liée à 
l'amélioration de la stabilité physico-chimique et à une meilleure diffusion dans le mucus 
pulmonaire évitant ainsi la clairance mucociliaire par rapport aux liposomes non PEGylés 
[178,187]. 
 
6.2.3 Microparticules polymères 
Les microparticules polymères sont des systèmes particulaires de taille comprise entre 1 
et 100 μm. Elles sont soit de type matriciel (microsphères), adapté aux molécules hydrophobes, 
soit renfermant un ou plusieurs réservoirs (microcapsules) adapté aux molécules hydrosolubles 
(Fig. 19) [188]. De nombreux polymères biodégradables ou bioérodibles existent et sont soit 
d’origine naturelle (ex. : albumine, alginate, chitosan, acide hyaluronique), soit d’origine 
synthétique (ex. : polyesters dont les plus communément utilisés sont les polymères d’acide 
lactique : le poly(lactide) (PLA), d’acide glycolique (PGA) ou les copolymères d’acide lactique 
et glycolique : le poly(lactide-co-glycolide) (PLGA) [189]. La libération des principes actifs se 
produit soit par diffusion à travers les pores de la matrice, soit par dégradation du polymère soit 
par combinaison des deux mécanismes. Le choix du polymère et la technique de production 
influencent considérablement les propriétés physicochimiques des particules (taille, densité, 
porosité, stabilité…) ainsi que le devenir in vivo des particules. Les microparticules 
polymériques présentent une meilleure stabilité physicochimique comparativement aux 
liposomes [23]. Ils présentent cependant quelques inconvénients : la plupart des techniques de 
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production impliquent l’utilisation de solvants organiques et des résidus de ces solvants peuvent 
donc se retrouver dans les microparticules. 
 
. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig. 19: Différents types de microparticules polymères : microparticule érodible (A), 
microparticule biodégradable (B) [190]. 
 
La dégradation de certains polymères comme le PLGA crée un micro-pH acide qui peut 
endommager certains principes actifs pH-sensibles comme les peptides et les protéines [191]. Il 
est important de noter que la durée de la biodégradation du polymère est généralement bien plus 
longue que celle de la libération du principe actif à partir des microparticules polymériques 
[192]. Les microparticules peuvent après administration par voie pulmonaire, être internalisées et 
dégradées par les macrophages, ce qui conduit à des effets cytotoxiques. En effet, chez le lapin, 
l’administration par inhalation de microparticules de polymères d’acide lactique (PLA) a 
provoqué des dommages histologiques, des hémorragies pulmonaires ainsi qu’une infiltration 
d’éosinophiles et de neutrophiles [193]. Il est toutefois possible de réduire la phagocytose des 
particules polymériques (PLGA) ayant une taille de 2 à 3 μm en les enrobant de 1,2-
dipalmitoylphosphatidylcholine (DPPC), le constituant majeur du surfactant pulmonaire [194]. 
L’ajout de PEG dans les formulations de microparticules polymères permet également de réduire 
la densité particulaire, afin d’obtenir un diamètre géométrique plus important tout en conservant 
un diamètre aérodynamique adéquat, ce qui permet de diminuer la clairance alvéolaire [195].  
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6.2.4 Particules PulmoSpheres 
Les PulmoSpheres sont des particules préparées par séchage par atomisation à partir d’une 
émulsion. Cette méthode a été conçue pour créer des particules poreuses avec une morphologie 
semblable à une éponge (Fig. 20) [196]. Les pulmoSphères sont sphéroïdales avec une 
répartition uniforme de la taille géométrique variant entre 1 et 5 µm.  
 
 
Fig. 20 : Particules pulmoSphères poreuses [197] 
 
Ces caractéristiques structurales leur confèrent des surfaces de contact interparticulaires plus 
réduites, ce qui conduit à une meilleure dispersibilité des particules et à une délivrance efficace 
dans les poumons profonds. Les FPF peuvent même atteindre 60% de la dose émise [198]. 
L’inhalation de ce type de poudre est en grande partie indépendante de la force inspiratoire du 
patient réduisant ainsi la variabilité inter-patient des doses inhalées [199]. C’est un avantage pour 
les jeunes patients et pour les personnes âgées ayant une fonction pulmonaire réduite. Ils 
pourront ainsi créer le débit inspiratoire nécessaire pour l’administration d’une dose complète. 
La technologie PulmoSphere est utilisée pour la formulation de plusieurs classes thérapeutiques, 
notamment les antibiotiques à savoir la tobramycine et la ciprofloxacine pour traiter les 
infections chroniques ainsi que l’amphotéricine B pour traiter l'aspergillose pulmonaire invasive 
chez les patients immunodéprimés [186,200]. Au-delà des produits en cours de développement, 
les formulations PulmoSpheres ont montré des résultats prometteurs dans l’administration 
pulmonaire des produits biologiques, y compris les peptides, les protéines, les anticorps et les 
vaccins [201]. En outre, la dispersion des particules poreuses PulmoSpheres dans les gaz 
propulseurs hydrofluoroalcanes améliore l'uniformité de la dose par rapport aux formulations de 
suspensions conventionnelles. Ce qui peut améliorer le dépôt pulmonaire de ces formulations 
pMDI [202].   
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6.2.5 Particules enrobées 
L’aérosolisation des particules inhalables micronisées peut être améliorée par l’ajout d'un 
enrobage externe formé par des lipides ou par des acides aminés en utilisant soit le séchage par 
atomisation soit le dépôt physique en phase vapeur. L'optimisation de la formulation et du 
procédé de séchage par atomisation est nécessaire pour obtenir une solidification précoce du 
liquide d’enrobage et la formation d’une couche hydrophobe et cristalline capable de réduire les 
forces interparticulaires et donc améliorer la dispersibilité de particules [203]. La distribution 
granulométrique des particules obtenues, est étroite avec généralement plus de 90% des 
particules qui sont inférieures à 2,8 µm. L’enrobage réduit la tendance à l'agglomération des 
particules, augmente leur dispersibilité et les FPF qui peuvent atteindre 50 à 68% de la dose 
émise. Les FPF des poudres ainsi enrobées sont 3 à 4 fois supérieures aux FPF mesurées pour la 
poudre micronisée nue. La dispersibilité de la poudre est essentiellement affectée par la 
morphologie et la rugosité de surface des particules c’est-à-dire la taille et la densité des aspérités 
et non plus par les énergies de surface [204]. Une formulation de tobramycine enrobée de lipides 
a été mise au point par cette méthode pour le traitement de la fibrose kystique [205]. Des 
particules de sulfate de salbutamol ont été enrobées avec des acides aminés qui ont été appliqués 
par dépôt physique en phase vapeur sur les surfaces sphériques des particules. Le dépôt de 
l'excipient a conduit à la formation d'aspérités pointues cristallines dont la taille et la densité est 
fonction de la teneur en L-leucine dans la phase gazeuse [206]. D’autres PA ont été formulés 
avec succès par cette technique : tartrate de nicotine, fludrocortisone, budésonide et l'hormone de 
croissance [207]. La préparation de particules enrobées implique plusieurs étapes de production, 
ce qui pourrait ne pas être avantageux pour la production industrielle de ce type de particules 
[205]. Par conséquent, une technologie de production en une seule étape des microparticules et 
de l’enrobage a été mise au point en Finlande pour pallier à cet inconvénient. Ce procédé breveté 
implique la production de particules à surface modifiée dans des réacteurs continus ou 
discontinus d’aérosols [208]. Un autre procédé d'amélioration des propriétés de surface des 
particules inhalables est la mécanofusion qui consiste à appliquer un revêtement mécanique sec 
sur les particules [209]. Cette méthode utilise l’acide silicique anhydre (Aerosil 200) comme 
agent de revêtement. Les particules micronisées d’hydrate de pranlukast, un antagoniste de 
leucotriène utilisé dans le traitement de l'asthme bronchique, ont été formulées par cette 
technique. Les fractions respirables de cette formulation obtenues à l’aide d’un impacteur varient 
entre 43 et 79% comparativement à la poudre d'origine qui était seulement de 36% [210]. 
Toutefois, des réserves ont été émises concernant la sécurité de l'acide silicique utilisé dans les 
produits d'inhalation. Le stéarate de magnésium considéré comme plus sûr pour la voie 
Travaux antérieurs 
 
50 
pulmonaire, a finalement été utilisé en remplacement de l'acide silicique pour modifier la surface 
des particules à inhaler [211]. Des améliorations significatives des propriétés d’aérosolisation ont 
été notées pour toutes les poudres formulées par mécanofusion avec une augmentation 
significative des fractions respirables. C’est le cas du sulfate de salbutamol, du salmétérol et de 
l’acétonide de triamcinolone, tous utilisés dans le traitement de l’asthme [211]. L’énergie de 
surface de ces formulations a été abaissée afin de la rendre plus homogène sur toutes les 
particules [212].  
 
6.2.6 Grosses particules poreuses 
Les grosses particules poreuses (LPP en anglais "large porous particles") sont des 
microparticules qui ont été développées pour la première fois par les laboratoires Advanced 
Inhalation Research. Elles ont un diamètre géométrique supérieur à 5 µm et une densité 
inférieure à 0,4 g/cm
3
. Ce qui correspond à un diamètre aérodynamique inférieur à 5 μm et donc 
adapté à l’administration pulmonaire (Fig. 21) [213]. Ces particules de grande taille, présentent 
de bonnes propriétés d’écoulement avec une tendance moindre pour l'agrégation. Elles échappent 
plus efficacement à la phagocytose des macrophages que les plus petites particules non poreuses. 
Le processus initial de production des LPP était  basé sur la technique d’émulsion-évaporation de 
solvant à partir d’une double émulsion eau dans l’huile dans l’eau [213]. La phase interne 
aqueuse contenant le PA et éventuellement d’autres excipients tels que la cyclodextrine, des 
agents solubilisant ou des agents modificateurs de pH (ex. l'acide acétique). 
 
Fig. 21: Différents types de particules obtenues par spray drying : particules lisses (A), particules 
ridées (B), particules troyennes (C) et grosses particules poreuses (D) [214]. 
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La phase organique interne contient un polymère de type PEG ou PLGA et éventuellement un 
émulsifiant [215]. Après évaporation du solvant les particules sont lyophilisées afin de favoriser 
la porosité et ainsi de diminuer leur densité tassée. L'incorporation de polyéthylène-imine (PEI) 
dans la phase interne aqueuse permet de modifier la morphologie des LPP en augmentant la 
porosité des particules [216]. Des LPP à base de testostérone ont montré des fractions respirables 
trois fois supérieures à celles des particules non poreuses (50 à 60% vs 20%). Des études in vivo 
chez le rat ont mis en évidence de faibles dépôts dans la trachée (46%) après inhalation de LPP 
comparativement aux particules non poreuses qui ont montré des dépôts plus élevés (79%) [213]. 
Les LPP présentent des FPF élevées et des profils de libération prolongée [217]. La formulation 
de LLP-PLGA contenant du chlorhydrate de doxorubicine et du bicarbonate d'ammonium dans 
la phase aqueuse a abouti à l’obtention de particules hautement poreuses de tailles comprises 
entre 4,6 et 5,7 µm et des FPF entre 16 et 34%. Il a également été  noté une faible phagocytose 
par les macrophages et une libération prolongée de la doxorubicine [218].  
Une approche alternative à l’émulsion-évaporation de solvants pour la production de LPP 
consiste à utiliser la technique de séchage par atomisation [219]. Le PA et les excipients sont 
solubilisés dans une phase aqueuse ou un mélange eau-éthanol avant d’être séchés [219]. Des 
LPP composées de sulfate de salbutamol, d’albumine du sérum humain, de lactose et de DPPC 
ont été fabriquées par cette méthode. Les particules obtenues ont présenté des diamètres 
aérodynamiques inferieurs à 4,7 μm et des FPF d'environ 50% par rapport à 16% mesurée pour 
les particules non poreuses. Une étude plus récente a permis d’optimiser des LPP destinées à un 
traitement antituberculeux à base de pyrazinamide et utilisant comme excipients l’acide 
hyaluronique, la DPPC, la leucine et le bicarbonate d’ammonium par séchage par atomisation. 
Les particules obtenues sont sphériques, poreuses et partiellement cristallines avec une taille 
géométrique médiane de 5,8 µm et une densité tassée autour de 0,09 g/cm
3
. Le diamètre 
aérodynamique a été estimé à environ 1,75 µm et donc adapté pour la délivrance dans les 
poumons profonds [220,221]. 
D’autres variantes aux LPP ont également été proposées par certains auteurs notamment les 
particules poreuses ridées. La bonne performance de ce type de particules a été attribuée à la 
réduction des forces cohésives interparticulaires en raison des faibles densités apparentes et des 
meilleures propriétés de surface. Ceci permet en effet d’améliorer la dispersibilité de ces 
particules comparativement aux particules sphériques et lisses. Des particules ridées d’albumine 
de bovin ont été formulées par cette méthode et les FPF mesurées, sont significativement plus 
importantes que celles des particules sphériques du même PA [222]. En outre, il a été observé 
une plus faible rétention de poudre dans la capsule et dans l’inhalateur. Un bon écoulement a 
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également été observé, ce qui laisse supposer que le dépôt de ces particules sera moins 
dépendant du débit d’inspiration des patients. Ces bonnes performances d’aérosolisation des 
particules ridées pourraient être expliquées par leurs faibles contacts interparticulaires résultant 
des aspérités présentes sur la surface des particules. L'addition de petites quantités de trileucine 
(L-leucyl-L-leucyl-L-Leucine) à des formulations obtenues par séchage par atomisation a permis 
d’obtenir des particules ridées plus stables avec des propriétés améliorées pour le dépôt 
pulmonaire (Fig. 22) [223]. Une large gamme de substances actives ont été efficacement 
formulées en poudre par cette méthode. Ce sont le sulfate de salbutamol, le cromoglycate de 
sodium, des antibiotiques tels que le sulfate de nétilmicine et le sulfate de gentamicine et des 
hormones peptidiques telles que la calcitonine de saumon et l'hormone de croissance humaine. 
Les particules obtenues avaient toutes des morphologies ridées, présentaient une faible 
cohésivité et une bonne dispersibilité. Une augmentation significative de la fraction de particules 
fines a été observée même à de faibles concentrations de trileucine (2%). La surface des 
particules semble être enrichie en trileucine du fait de sa faible solubilité dans les formulations 
conduisant à une séparation de phase et à l'accumulation de cet excipient à la surface des 
particules lors du séchage [220,224]. 
 
 
Fig. 22: Particules ridées à base de trileucine (A) et microparticules nanoporeuses (B) [197,225]. 
 
Il existe par ailleurs des particules poreuses plus petites, conçues en 2008 par Healy et al. et 
appelées microparticules nanoporeuses (NPMP) (Fig. 22) [226]. Elles sont également produites 
par séchage par atomisation et utilise le carbonate d'ammonium comme agent porogène. Les 
particules NPMP sont de petite taille géométrique (< 3 µm) et de faible densité en raison de leur 
porosité. Elles sont plus souvent amorphes et présentent de bonnes propriétés aérodynamiques 
[227]. Ces propriétés d'aérosolisation améliorées des NPMP découlent de leurs faibles contacts 
interparticulaires en raison de leur structure poreuse. Ce qui entraîne une réduction de la 
A B 
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cohésivité et une bonne dispersibilité de la poudre. Les FPF in vitro des NPMP varient entre 50 à 
80% [228]. Cette technique a servi à formuler de nombreux médicaments sous forme de NPMP 
dont le budésonide, le chlorhydrate d'ambroxol-budésonide, le bendrofluméthiazide et le 
cromoglycate de sodium [220,225,227,229]. 
 
6.2.7 Particules Troyennes 
C’est un système hybride complexe constitué de nanoparticules (NP) chargées en PA et 
véhiculées au sein de microparticules (Fig. 23). Ce système associe les propriétés de chaque type 
de particules en fonction de leur taille. Les microparticules possèdent de bonnes propriétés 
aérodynamiques : moins cohésives, bonne dispersibilité et meilleur dépôt dans les poumons 
profonds ; tandis que les NP ont un bon potentiel de distribution tissulaire [230]. 
 
 
Fig. 23: Particule Troyenne encapsulant des nanoémulsions de vitamine E [231]. 
 
Ces microparticules sont produites par séchage par atomisation et ont des tailles supérieures à 5 
µm et les NP qu’elles véhiculent ont des tailles qui varient entre 25 nm et plusieurs centaines de 
nm [230]. Une fois administrées dans les voies pulmonaires, les particules Troyennes ont pour 
rôle, grâce à leurs excellentes propriétés de dispersion, de véhiculer leur contenu vers les voies 
respiratoires basses. Puis elles se dissocient pour libérer les NP qui vont à leur tour exercer 
l’action pharmacologique sur les cellules cibles in situ ou par voie systémique. Les NP sont liées 
entre elles au sein des particules troyennes, par le biais d’une matrice ou par des forces de Van 
der Waals [230].  
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Une variante magnétique des particules troyennes a été proposée comme moyen de cibler des 
régions spécifiques des poumons en utilisant l’aimantation de nanoparticules SPION (Super 
Paramagnetic Iron Oxide Nanoparticles). C’est une technologie proposée dans le traitement des 
cancers des poumons et qui tente de trouver une solution aux éventuels effets néfastes que 
pourraient avoir les médicaments inhalés sur les parties saines des poumons [232]. Elle consiste 
à incorporer des particules magnétiquement actives à des médicaments chimiothérapeutiques de 
telle sorte que ces particules orientent les médicaments vers des sites bien spécifiques dans le 
corps du patient en utilisant un aimant externe [233,234]. Des particules Troyennes SPION à 
base de budésonide ont été produites à partir d’une matrice lipidique. Le système lipidique étant 
thermosensible, la libération du budésonide a lieu sous l’effet de l’hyperthermie (45 °C) créée 
par le champ magnétique radiofréquence et les FPF mesurées sont environs de 30% [235]. 
D’autres particules troyennes SPION à base de PEG, de carbonate d'ammonium et de stéarate de 
magnésium ont également été formulées. Les particules obtenues sont sphériques et poreuses 
avec un diamètre aérodynamique inferieur à 3 µm [220,236].  
 
7. Stratégies de formulation des particules poreuses par Spray drying 
7.1 Principe du spray drying  
Le spray drying ou séchage par atomisation est une technique de séchage largement utilisée dans 
l’industrie pharmaceutique pour la production de nombreux médicaments notamment pour la 
formulation de différents types de particules inhalées [197]. C’est un procédé qui permet de 
produire des particules à partir d'une solution, d’une suspension ou d’une émulsion. Lors du 
séchage, la solution ou la suspension est acheminée par une pompe vers une buse qui  se charge 
d’atomiser le liquide sous forme de fines gouttelettes dans une chambre de séchage (Fig. 24). Un 
flux d'air chaud de température réglable, sèche les gouttelettes et les particules séchées sont 
transportées vers le cyclone sous l’effet d’un flux d'air. Les particules sont finalement récoltées 
au fond du cyclone dans un collecteur [237]. La grande surface de contact entre la chaleur et les 
gouttelettes favorise le séchage ultra-rapide en quelques secondes des gouttelettes.  
Cependant cela peut parfois entrainer la dégradation des PA thermosensibles [238]. Cette 
technique de séchage offre la possibilité d’influer sur les différents paramètres lors du séchage à 
savoir la composition de la formulation, le solvant, le débit d'alimentation en gaz, la température 
de chauffage, l'humidité relative, le diamètre de la buse, etc. Tous ces paramètres permettent 
d'optimiser les caractéristiques des particules telles que la taille, la morphologie et la densité, en 
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plus des propriétés macroscopiques de la poudre à savoir la densité apparente, la fluidité et la 
dispersibilité [188].  
 
 
Fig. 24 : Schema d’un spray dryer [239] 
 
La conception et le contrôle minutieux du processus peuvent aboutir à l’obtention de particules 
avec des morphologies ridées, sphériques ou poreuses [240].  L’utilisation de buses 
pneumatiques peut entraîner quelques inconvénients tels que l’irrégularité de la taille des 
gouttelettes produites et le risque de colmatage de la buse [241]. Alors que les buses à ultrasons 
génèrent des gouttelettes de tailles plus uniformes, ce qui a pour conséquence d’améliorer 
l’homogénéité de la distribution granulométrique des particules produites [242]. Le séchage par 
atomisation présente une faible efficacité dans la collecte par le cyclone des particules de taille 
inférieure à 2 µm [243]. Les excipients les plus utilisés par cette méthode pour la préparation des 
particules à inhaler sont l'albumine, le chitosan, le PLA, le poly(méthacrylate), le PLGA et les 
phospholipides. Les propriétés de ces excipients ainsi que les proportions utilisées influencent 
fortement les propriétés physicochimiques et les profils de libération des particules [188]. Le 
rendement de fabrication est en général de l'ordre de 30 à 60% du fait de l'adhésion des 
microparticules sur les parois internes de l'appareil (chambre de séchage, cyclone, collecteur) 
[244]. La plupart des PA subissent une amorphisation lors du séchage, ce qui entraine une 
augmentation de leur vitesse de solubilisation. Toutefois cette amorphisation peut également 
poser un problème de stabilité de ces PA. Il est important de mentionner que cette méthode 
permet d'encapsuler des PAs avec un très bon rendement d'encapsulation en comparaison avec 
d'autres méthodes comme l'émulsion-évaporation de solvant. Un nombre important de 
corticoïdes comme la DXM, la prednisolone, la betaméthasone, la béclométhasone, 
l'hydrocortisone et le budésonide ont été encapsulés par spray-drying [245]. Le fumarate de 
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formotérol et le sulfate de salbutamol ont également été formulés par cette méthode en particules 
sphériques lisses dans le but de fabriquer des antiasthmatiques pour la voie inhalée [246].    
 
7.2 Formulation des particules pour administration pulmonaire 
Ce travail s’inscrit dans la suite de celui de Gomez-Gaete qui a optimisé une formulation de 
microparticules à base de DXM par spray drying en vue d’une administration intravitréenne. A 
l’issue de cette étude, les résultats obtenus ont été très prometteurs pour des particules à 
administration pulmonaire. En effet, les particules formulées répondent bien aux critères des 
LPP : elles sont sphériques, poreuses, moins cohésives avec une bonne stabilité 
physicochimique, des tailles géométriques médianes d’environ 8 µm et une densité tassée de 
0,075 g/cm
3
 [247]. L’utilisation de la combinaison DPPC-AH (AH : acide hyaluronique) comme 
matrice a fortement influencé la morphologie, le diamètre, la densité et l'agrégation de ces 
particules.  
 
Fig. 25 : Structure chimique de la DPPC [248]. 
 
L’atomisation de la DPPC seule a entraîné la formation de particules de plus petite taille avec 
une forte agrégation entre elles. L’incorporation d’AH a permis de diminuer l'agrégation des 
particules, d'augmenter leur taille et de diminuer leur densité. En outre, les particules contenant 
l'AH se sont révélées plus stables que celles ne contenant uniquement que la DPPC [247].  
Rappelons que la DPPC et l’AH sont deux excipients biodégradables et biocompatibles très 
utilisés pour la formulation par spray drying des particules inhalées [249]. La DPPC est un 
phospholipide, principal composant du surfactant pulmonaire (Fig. 25). Et de par sa structure 
proche de celle des membranes cellulaires, elle facilite l’absorption pulmonaire des médicaments 
en augmentant la perméabilité à travers la membrane épithéliale des voies aériennes par 
diminution de la stabilité de la bicouche et en induisant des changements dans le cytosquelette 
qui peuvent affecter les jonctions cellulaires et accélérer le passage paracellulaire des PA [250]. 
Elle réduit par ailleurs la phagocytose des particules par réduction de l'adsorption d'opsonines à 
la surface de celles ci [194]. Son incorporation dans les formulations diminue également 
l’hygroscopicité des particules et permet de moduler la libération des PAs. Aucun effet toxique 
Travaux antérieurs 
 
57 
n'a pas été rapporté après administration par voie intrapulmonaire ou par d’autres voies [219]. 
Quant à l’AH, c’est un glycosaminoglycane, polysaccharide présent naturellement dans les tissus 
biologiques (Fig. 26) [251]. 
 
Fig. 26: Structure chimique de l'acide hyaluronique [252]. 
 
Il permet de stabiliser les matrices et d’améliorer les propriétés physicochimiques des particules 
produites par spray-drying. Il est très utilisé pour l’encapsulation des PAs destinés à 
l’administration pulmonaire et permet également de moduler la libération des PAs. Des études 
ont montré que des formulations à base d'insuline et d'AH administrées par inhalation présentent 
des caractéristiques de libération contrôlée du PA.  
De par leurs propriétés, la DPPC et l’AH correspondent bien à l’objectif de ce travail qui est de 
formuler par spray-drying, des LPP destinées à moduler la libération de la DXP dans les 
poumons profonds. Le spray-drying est connu pour favoriser l’amorphisation des PAs, aussi 
pour pouvoir moduler la libération de la DXP, il doit y avoir de fortes interactions entre elle et 
les excipients choisis. Ces interactions ont été mises en évidence dans les particules de DXM 
élaborées par Gomez-Gaete et dont la matrice était composée du complexe DPPC-AH. Dans 
cette étude, la DXM s’est incorporée de façon partielle à l'intérieur des bicouches de DPPC en 
l'absence d’AH dans la formulation alors que cette incorporation est devenue plus effective en 
présence d’AH. Ce qui laisse supposer que l’encapsulation d’une molécule plus hydrophobe que 
la DXM en l’occurrence sa prodrogue, la DXP, pourrait aboutir à davantage d’interactions avec 
la bicouche phospholipidique de la DPPC et conduire certainement à une libération prolongée de 
la DXP dans les poumons [188]. 
C’est donc dans cette optique que nous avons dans le cadre de ce travail de thèse, choisi comme 
molécule modèle le palmitate de dexaméthasone (DXP) qui est un dérivé ester C-21-palmitate de 
la dexaméthasone (DXM) (Fig.27). La DXP se présente sous deux formes polymorphiques : une 
forme cristalline (A) et une forme amorphe (B) [253]. Son long radical palmitate lui confère une 
grande lipophilie lui permettant d’avoir une forte affinité pour les cellules inflammatoires avec 
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une grande concentration au niveau des sites d’inflammation [181,182]. La DXP est une 
prodrogue inactive qui sous l’effet des estérases pulmonaires va s’hydrolyser pour se libérer de 
sa longue chaine palmitate et donner la DXM qui est la molécule active [254–256]. 
 
 
  
 
 
 
 
Fig. 27: Structures de la dexaméthasone (A) et du palmitate de dexaméthasone (B) 
 
Cette chaîne palmitate devrait en outre permettre une excellente incorporation dans les bicouches 
de DPPC et donc de permettre une modulation de la libération de la prodrogue. Ces propriétés 
physicochimiques et pharmacologiques confèrent à la DXP l’avantage de pouvoir agir à des 
doses plus faibles et d’engendrer par conséquent moins d'effets secondaires indésirables locaux 
et systémiques. Sa durée d’action est plus élevée avec des effets thérapeutiques plus importants 
que la DXM [182]. Elle améliore la tonicité des vaisseaux sanguins en réduisant leur 
perméabilité, inhibe l'infiltration des leucocytes et la migration des macrophages. Ce qui permet 
de réduire la sécrétion et la libération des cytokines inflammatoires  [255,256]. 
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Chapitre 1
 
Optimisation de microparticules de palmitate de dexaméthasone destinées à être 
administrées par la voie pulmonaire 
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Résumé 
 
Nous avons optimisé une formulation d'une prodrogue de la dexaméthasone, le palmitate de 
dexaméthasone (DXP) destinée à être administrée par voie pulmonaire sous forme de poudre. 
Les formulations de DXP ont été préparées par spray-drying avec du 1,2-dipalmitoyl-sn-glycéro-
3-phosphocholine (DPPC) et de l'acide hyaluronique (AH) comme excipients biodégradables et 
biocompatibles. Les concentrations élevées en DXP ont présenté une forte influence sur 
l'agrégation des microparticules, la concentration en DXP a donc été maintenue en dessous de 
15% pour obtenir des particules ayant une distribution de taille monodisperse. Les particules 
obtenues sont respectivement de 4 µm et 13 µm pour les petites et grosses particules poreuses 
avec des densités tassées respectives de 0,1 à 0,15g / cm3 et 0,05 g / cm3. L'évaluation 
aérodynamique a montré que pour des concentrations en DXP de 10 à 15%, les fractions de 
particules fines (FPF) et les fractions alvéolaires (AF) étaient plutôt basses. Parallèlement, la 
poudre dosée à 5% de DXP a présenté un bon profil de dépôt pulmonaire avec une FPF de 40% 
environ et une AF autour de 30%. Un meilleur dépôt a été observé pour les grosses particules 
poreuses. Par ailleurs, l'incubation de la poudre dans du PBS à 37 ° C a montré une libération 
relativement lente avec moins de 5% de DXP dans le surnageant après 21 jours. La calorimétrie 
différentielle à balayage a confirmé l’insertion de la molécule de DXP dans les bicouches de la 
DPPC favorisant ainsi une éventuelle libération prolongée de la DXP de la matrice. 
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Abstract 
We optimize a formulation of a prodrug of dexamethasone, dexamethasone palmitate (DXP) for 
pulmonary delivery as a dry powder. Formulations were prepared by spray drying DXP with 1,2-
Dipalmitoyl-sn-Glycero-3-Phosphocholine (DPPC) and Hyaluronic Acid (HA) as biodegradable 
and biocompatible excipients. DXP has a strong influence of microparticle aggregation and 
weight concentration was be kept below 15% to yield microparticles with a rather monodisperse 
size distribution. Large porous particles around 13 m and small porous particles around 4m 
were produced with tap densities around 0.05g/cm
3
 and 0.1-0.15g/cm
3
 respectively. The 
aerodynamic evaluation showed that for DXP concentrations from 10 to 15%, the FPF and the 
AF were rather low. On the contrary the 5% DXP powder possesses a good lung deposition 
profile with a FPF around 40% and an AF around 30%. Slightly better deposition was observed 
for large porous particles. Incubation of the powder in PBS at 37ºC shows a rather slow release 
with less than 5% of DXP in the supernatant after 21 days. Differential scanning calorimetry 
confirms that DXP is inserted within the DPPC bilayers once powders were hydrated, therefore 
favoring a sustained release.  
 
Key words: Dexamethasone palmitate, pulmonary delivery, spray drying. 
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1. Introduction 
Asthma is a chronic inflammatory disorder of the airways, usually associated with airway hyper-
responsiveness and variable airflow obstruction that can be reversed either spontaneously or 
under treatment [1]. Allergen sensitization is an important risk factor for asthma [2]. For the past 
40 years, the prevalence of asthma has increased in all countries in parallel with that of allergy. It 
is estimated that as many as 300 million people of all ages in the world suffer from asthma [1]. 
Antiasthmatic treatments can be administered via different routes of administration such as 
parenteral or oral (prednisone) but the pulmonary route is often preferred, as it allows delivering 
the medication right to the site of action where it is needed. Lung delivery can be achieved by by 
nebulization of drug solutions [3] or suspensions of nanoparticles , or using either metered dose 
inhalers [4] or dry powders for inhalation [5].  
Antiasthmatic treatments vary depending on the extent of the disease but for quick relief they 
mostly consist in a combination of beta2 adrenergic agonists and corticosteroids. Beta2 
adrenergic agonists such as albuterol, levalbuterol, metaproterenol or terbutaline are used as 
bronchodilators helping to relax airway muscles within 5 minutes [6]. It leads to an increase of 
the airflow, facilitating patient breathing. Beta2 adrenergic agonists help relieving asthma 
symptoms for 3 to 6 hours. Corticosteroids such as beclomethasone propionate, fluticasone 
furoate or propionate, budesonide, ciclesonide, or flunisolide are used for their anti-inflammatory 
effects and required several administrations per day. A lung delivery system with a prolonged 
effect would be of great interest to reduce the number of administrations of corticosteroids since 
these are also used for long term treatment of lung inflammation [7].  
Among dry powders for inhalation, large porous particles (LPPs), characterized by geometric 
sizes greater than 4-5 µm and mass densities lower than 0.4 g/cm
3
, have been recently introduced 
for both local and systemic applications by the pulmonary route to the lungs [8,9]. A major 
advantage of LPPs relative to conventional inhaled therapeutic aerosol particles is their 
aerosolization efficiency [8,10]. This allows the supply of large drug masses using a simple 
inhalation device [8]. These characteristics suggest that inhalation of LPPs may be beneficial in 
the treatment of asthma by delivering the corticosteroids directly to the primary site of 
inflammation to achieve therapeutic local drug concentrations with low systemic exposure. 
To favor prolonged efficacy of the corticosteroid it appeared interesting to combine LPPs with a 
corticosteroid prodrug. We have chosen to use a prodrug of dexamethasone since this 
corticosteroid is often used a reference to evaluate the efficacy of other molecules [7]. 
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Dexamethasone palmitate is of particular interest since its aliphatic chain may help modulating 
its release from lipid-based LPPs. 
As excipients ,dipalmitoyl-snglycero-3-phosphatidylcholine (DPPC) and hyaluronic acid (HA) 
have been chosen due to their biocompatibility, biodegradability and ability to yield porous 
particles [11]. To optimize DXP encapsulation into DPPC-HA microparticles obtained by spray-
drying for lung delivery, we have tested two spray-drying conditions to produce small (batch A) 
and large (batch B) particles. We also have varied the DXP concentration with respect to the 
lipid content. Physico-chemical characterization of the powders will be presented as well as 
aerosolization efficacy using a multistage liquid impiger and drug release in sink conditions. 
 
2. Materials and methods 
  
2.1 Materials  
Dexamethasone palmitate (DXP) was provided by Interchim (France), 1,2-dipalmitoyl-sn-
glycero-3-phosphatidylcholine (DPPC) by Corden Pharma (Switzerland) and hyaluronic acid, 
sodium salt 95% (HA) (MW = 1 000 kDa) by Acros Organics. All chemicals used were of 
analytical grade. Organic solvents were provided by Carlo Erba (Italy) and were of analytical 
grade. Water was purified using a RIOS/MilliQ system from Millipore (France). 
 
2.2 Microparticle preparation and yield calculation   
Various dosages of microparticles (0 - 80%, DXP w/w) were prepared by spray-drying using a 
mini spray-dryer BÜCHI B-290 (France equipped with a 0.7mm diameter two-fluid nozzle, 
which operates in a co-current mode. An aqueous solution of HA was prepared dissolving 200 
mg of HA into 150 ml of water, under stirring at room temperature. An ethanolic solution of 
DPPC±DXP was prepared by dissolving a total of 800mg of DPPC and DXP into 350 ml of 
ethanol absolute. Ethanolic and aqueous solutions were then mixed at a ratio of 70/30 (v/v) prior 
to spray-drying and the mixture maintained under moderate stirring while fed into the spray-
dryer.  
 
The final solid concentration in the solvent mixture was fixed at 2g/l (Table 2). The spray-drying 
parameters such as the feed-flow rate, inlet temperature and aspiration were maintained constant, 
only the air-flow rate changed according to the two batches of microparticles (A, small particles 
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and B, large particles, Table 1). Powder samples obtained were stored at room temperature under 
vacuum in a dessicator immediately after spray-drying to limit moisture. The yield was 
calculated as a percentage of the mass of the powder collected divided by the initial mass of 
solids in the solution prior to spray-drying. 
 
2.3. Particle size distribution 
Powders size distributions were measured by light diffraction using a Mastersizer 2000 equipped 
with a Scirocco dry disperser (Malvern Instruments, France) at a dispersing pressure of 3 bars. 
The refractive index used was 1.5. Data obtained were expressed in terms of the particle 
diameter at 10%, 50% and 90% of the volume distribution (D10, D50 and D90 respectively). The 
span of the volume distribution, a measure of the width of the distribution relative to the median 
diameter was calculated according to Eq 1. A large span is indicative of a more heterogeneous 
size distribution. Values presented are the average of at least 3 determinations. 
 
50
1090
D
DD
Span

      (Eq. 1) 
 
2.4. Tap density and aerodynamic diameter 
Powder tap density (ρ) was determined using a tapping apparatus (Pharma test PT-TD1). 
Accurately weighed powder samples were filled into a 5 ml graduated cylinder and the height 
measured following 1000 taps which allowed the density to plateau [12]. Assuming an efficient 
packing, the tap density of monodisperse spheres is approximately a 21% underestimate of the 
true particle density due to the void spaces between particles. Although polydispersity may 
reduce the void volume between particles, this is probably counterbalanced by an imperfect 
packing [13]. Measurements were performed in duplicate. 
Then the theoretical aerodynamic diameter (Daer) was determined by calculation (Eq. 2): 
 
   Daer = D50       (Eq. 2) 
 
In this equation, D50 is the particle volume median diameter (µm) and ρ the particle density 
(g/cm
3
) assumed to be equal to the tap density. 
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2.5. Scanning electron microscopy 
Scanning electron microscopy (SEM) was performed using a LEO1530 microscope (LEO 
Electron Microscopy Inc., Thornwood, USA) operating between 1 and 3 kV with a filament 
current of about 0.5 mA. Powder samples were deposited on carbon conductive double-sided 
tape (Euromedex, France) and were coated with a palladium–platinum layer of about 4 nm using 
a Cressington sputter-coater 208HR with a rotary planetary-tilt stage, equipped with a MTM-20 
thickness controller. 
 
2.6. Differential scanning calorimetry (DSC) 
The DSC analysis was performed on hydrated samples (0 to 15% DXP) on a differential 
scanning calorimeter (DSC7, Perkin-Elmer, USA). About 10 mg of powder was hydrated with 
100 µl of water 12 h before experiments. Then about 15 mg of hydrated samples were loaded 
into 40 µl aluminum pans and analyzed. The DSC runs were conducted from 20 to 80 °C at a 
rate of 5 °C/min. Calibration was achieved using Indium (Tonset = 156.60 °C) as well as n-decane 
(Tonset = - 29.66 °C). Experiments were performed at least in duplicate. Enthalpies were 
normalized with respect to DPPC weight in the sample. 
 
2.7. Aerosolization characterization 
The aerodynamic particle size distribution was determined using a Multi-Stage Liquid Impinger 
(MSLI). A dry powder inhalation device (Aerolizer®, Novartis, Switzerland) was filled with a 
size 4 capsule containing the powder. The test was carried out at 60 L/min for 4 s with a ratio of 
pressure P3/P2 < 0.5. Five capsules loaded with an average of 10 mg powder were taken for each 
test. Drug deposition in the device, the piece mimicking the throat, the four stages and the filter 
was determined by HPLC analysis. For accuracy, each test was repeated three times. The 
particles with aerodynamic diameters smaller than 5 µm and 3.4 µm were determined by 
interpolation from the cumulative amount of respective stages and considered as the fine particle 
fraction (FPF) (%) and as the alveolar particle fraction (AF) (%) expressed as a percentage of the 
initial dose [12]. 
 
2.8. HPLC method 
Determination of DXP concentration in the microparticles was performed by HPLC. A Water
TM
 
2707 autosampler chromatographic system was employed equipped with a Waters
TM
 1525 binary 
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HPLC pump, a Waters
TM
 2998 photodiode array detector, and a Waters
TM
 Empower software. 
The analysis was performed at 240 nm using a SymmetryShield
TM
 RP18 column (5 µm, 250×4.6 
mm; Waters, Saint-Quentin-en-Yvelines, France). Column temperature was maintained at 20 °C 
using a column Heater (Model 1500, Waters Corporation). The mobile phase involved a variable 
composition of solvent A (mixture of water:methanol in the 30:70 (v/v) ratio + 0.1 % formic 
acid) and solvent B (mixture of water:methanol in the 8:92 (v/v) ratio + 0.1 % formic acid). The 
mobile phase was pumped through the column with a flow rate of 1.2 ml/min (Table 3). The 
developed method showed good linearity for low concentrations between 1 and 25 µg/mL (y = 
50896x – 1239.3; with r
2
 = 1) and for higher concentrations between 25 and 250 µg/mL (y = 
50974x – 2594.6; with r
2
 = 1). Experiments were performed at least in triplicate. 
 
2.9 DXP release from microparticles 
Drug release from microparticles prepared with 5% DXP (Batch B) was carried out the 
following way: 25 mg of microparticles were accurately weighted, resuspended in 25 mL of PBS 
(corresponding to a concentration of DXP of 50ug/mL) and the preparation was protected from 
light and placed in an oven at 37 °C under magnetic stirring. At each time point, the suspension 
was vortexed and 1 mL was collected. 100 µL of the vortexed sample was diluted to the tenth 
(1/10) in acetonitrile, in order to determine total DXP concentration. The remaining 900 µL were 
centrifuged (13.000 rpm, 15 min) (Mini Spin Eppendorf centrifuge) and 100 µL of the 
supernatant were diluted to the tenth in acetonitrile, to determine DXP the supernatant. After 
filtration (0.45 μm PVDF filter), samples were stored at 4°C until analysis by HPLC. 
Experiments were performed in duplicate. 
 
3. Results and discussions 
3.1 Microparticle preparation, SEM observations.   
To optimize DXP encapsulation into DPPC-HA microparticles obtained by spray-drying, we 
have tested two spray-drying conditions to produce small (Batch A) and large (Batch B) 
particles. We have varied the DXP concentration with respect to the lipid content, leading to 
various concentrations of DXP microparticles (0 – 80%, w/w). We obtained white and fluffy 
powders with yields ranging from 33.7 ± 0.3 % to 23.6 ± 0.3% (w/w) with a clear tendency of 
yield decrease as DXP concentration increases. Indeed, spray-drying of the 80 % DXP 
formulation did not give enough powder to perform size measurements, with particles sticking to 
Travaux expérimentaux
 
 
 
82 
the spray-dryer glassware. This result is in agreement with previous ones obtained when 
incorporating dexamethasone in a similar formulation [11,14]: the higher the drug content, the 
more sticky the powder. The variation of the air flow rate influences the diameter of the droplets 
exiting the nozzle: the higher the flow rate, the smaller the droplets. It allowed to produce two 
batches of microparticles (Batch A, Batch B). There were no differences between them from 
their macroscopic aspect. SEM images show rather spherical particles with rough surfaces 
(Figure 1). There is clearly coexistence of small and large particles. Some holes may be 
distinguished on the larger particles proving that they are rather porous.  Particles tend to be 
more aggregated as DXP percentage in the formulation increases with even fused particles 
observed at 65 and 75% DXP (Figure 1, K and L)  
 
3.2. Particle size distribution 
Particle size distributions of batch A measured by laser diffraction are presented in Table 4 and 
Fig 2. The volume median diameter (D50) is stable around 4.5m up to 50% of DXP and then 
increases up to 10.7m as DXP concentration increases from 55 to 75%.  The same trend is 
observable for D10 (Figure 2). This increase most probably arise from aggregation of particles as 
DXP concentration increases, as attested by SEM observations. Indeed when focusing on D90 
values, one can observe a dramatic increase above 55% DXP, attesting aggregation. The span 
that reflects the width of the distribution is rather stable around 3.1±0.3. Although not very 
monodisperse, the size distribution is not extensively polydisperse.  
Given the tendency to aggregation observed at high DXP concentrations, we decided to limit the 
experiments from 0% to 15% DXP and focus on the effect of the air flow rate to compare 
batches A and B (Figure 3). The D50 of the batch B particles is rather stable around 13 µm for 0 
to 15% DXP, about 3 times larger than the one obtained for batch A.  This difference of size is 
explained by the difference of air flow rate: the lower the flow rate, the larger the droplets 
exiting the nozzle and then the larger the particles. 
 
3.3 Tap density and determination of the theoretical aerodynamic diameter 
Tap density measurements were performed on batches A and B as a function of DXP 
concentration (Table 5, Fig. 4). For Batch A, the tap density first increases from 0.087±0.004 
g/cm
3
 to 0.14±0.01 g/cm
3
 as DXP concentration increases from 0 to 5%. Then tap density 
remains stable before decreasing down to 0.114 ±0.006 g/cm
3 
for 15% DXP. For Batch B, the tap 
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density is rather stable around 0.06 g/cm
3
. These results further prove the porosity of the 
particles. From tap density measurements, using equation 2, we have calculated the aerodynamic 
diameter. For Batch A, one finds a rather stable aerodynamic diameter around 1.5 microns, 
whereas for Batch B Daer is around 3 microns.  
 
3.4 Aerosolization characterization  
Aerosolization properties of the formulations were tested using a multi-stage liquid impiger 
(MSLI). For both batches we observe a decrease of the FPF as the percentage of DXP increases. 
For Batch A, the FPF decreases from 36% to 24%, whereas for Batch B the decrease is more 
pronounced from 40% to 14% (Table 6 and Fig 5). As similar decrease is observed for the 
alveolar fraction as the DXP percentage increases: from 25% to 15% for batch A and from 30% 
to 7.5% for batch B (Table 6 and Fig 5). The highest FPF around 40% is obtained for both 
batches prepared with 5% DXP but the highest AF is obtained for batch B. For in vivo 
experiments, we will focus on batch B prepared with 5% DXP. 
 
3.5. In vitro release studies of DXP 
DXP release from 5% DXP microparticles (Batch B) was followed during several days. About 2% 
of DXP was immediately released after vortexing. This burst effect corresponds to a 
concentration of 1g/mL. Then a gradual and rather slow release was observed for 21 days from 
2% to about 5% (Fig. 6). It should be noted that no dexamethasone was detected during this 
experiment. Although the release conditions are very different from what would happen in vivo, 
results indicate a sustained release from the microparticles. In vivo, we expect that esterases and 
lipases would accelerate considerably the release, as observed by others [15]. In addition, one 
should note that the solubility of DXP in PBS was not measurable. The fact that we detect DXP 
in our release experiment might be favoured by the presence of DPPC. Although this 
phospholipid is very hydrophobic, it possesses a critical micellar concentration of 0.46nM at 
20ºC [16]. The very few micelles probably help solubilising DXP. 
 
3.6 Differential scanning calorimetry (DSC) 
To better understand DXP release, DSC was performed on hydrated samples to assess the 
possible interactions between DPPC and DXP (0% to 15%). For hydrated microparticles made 
without DXP, the DSC thermogram exhibit a very flat pretransition of DPPC due to the 
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interaction with HA and the typical main main phase transition of DPPC at Tonset= 42.3°C with an 
enthalpy ΔH=45.8J/g (Fig 7). This result is in agreement with those obtained for similar 
microparticles [11]. When hydrated, lipid bilayers swell forming typical liquid crystalline phases 
of DPPC. As DXP content increases, the pretransition does not show anymore. The onset 
temperature of the main DPPC transition shifts down to 39°C and the enthalpy of DPPC 
decreases (Fig 7 and Fig 8). At 15% DXP, one can also observe the appearance of a thermal 
event with a Tonset of 55.7ºC. We do believe this event correspond to a phase transition of DXP, 
although nothing can be found in the literature. Indeed when DSC experiments were conducted 
with higher DXP content, the peak became more important (data not shown). The combination 
of the decrease of the onset temperature of DPPC and of its enthalpy (Fig 8) is the signature of 
the insertion of DXP within the DPPC bilayer as observed for cholesterol [17]. This insertion is 
rather logical since DXP possesses an aliphatic chain of 16 carbons, the exact same length as 
DPPC aliphatic chains. DXP insertion within bilayers further explains the slow release observed 
upon incubation. 
 
4. Conclusion 
We have optimized a formulation of DXP by spray-drying for lung delivery. DXP has a strong 
influence of microparticle aggregation and weight concentration should be kept below 15% by 
weight to yield microparticles with a rather monodisperse size distribution. Large porous 
particles around 13 m and small porous particles around 4m were produced with tap densities 
around 0.05g/cm
3
 and 0.1-0.15g/cm
3
 respectively. The aerodynamic evaluation showed that for 
DXP concentrations from 10 to 15%, the FPF and the AF were rather low. On the contrary the 
5% DXP powder possesses a good lung deposition profile with a FPF around 40% and an AF 
around 30%. Slightly better deposition was observed for large porous particles. Incubation of the 
powder in PBS at 37ºC shows a rather slow release with less than 5% of DXP in the supernatant 
after 21 days. Differential scanning calorimetry confirms that DXP is inserted within the DPPC 
bilayers once powders were hydrated, therefore favoring a sustained release. The large porous 
particles of DXP have an interesting potential for prolonged release once administered in the 
lungs. Animal experiments should be perfomed in the future to validate this hypothesis. 
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Tables and Figures 
 
Table 1. Operational conditions used in Spray drying method. 
Parameters 
Operational conditions 
Batch A Batch B 
Feed flow rate (ml/min)  17 17 
Inlet temperature (ºC)  150 ± 2 150 ± 2 
Outlet temperature (ºC)  50 ± 6 55 ± 4 
Aspiration setting (%)  100 100 
Air-flow rate (l/h)  536 414 
 
 
Table 2. Compositions of the spray-dried solutions used for the preparation of  microparticles 
DXP (%, w/w)  0 - 80 
DXP (mg)  0 - 800 
DPPC (mg)  800 - 0 
EtOH (ml)  350 
HA (mg)  200 
Water (ml)  150 
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Table 4: Batch A size distribution as a function of DXP percentage in the formulation 
Parameters 0% DXP 5% DXP 10% DXP 15% DXP 20% DXP 25% DXP 30% DXP 35% DXP 
D10 (µm)  1.0 ± 0.0 1.0 ± 0.1 1.1 ± 0.1 1.1 ± 0.1 1.1 ± 0.0 1.2 ± 0,0 1.2 ± 0.0 1.3 ± 0.0 
D50 (µm)  4.5 ± 0.1 4.6 ± 0.1 4.3 ± 0.1 4.3 ± 0.1 4.19 ± 0.2 4.4 ± 0.0 4.6 ± 0.0 4.6 ± 0.0 
D90 (µm)  13.0 ± 0.1 14.4 ± 0.2 11.8 ± 0.2 13.5 ± 0.3 14.7 ± 0.9 14.3 ± 0.1 15.6 ± 0.0 15.9 ± 0.2 
Span   3.1 ± 0.1 3.0 ± 0.1 2.5 ± 0.0 2.9 ± 0.1 3.1 ± 0.2 3.0 ± 0.0 3.1 ± 0.0 3.2 ± 0.0 
Yield (%) 33.7 ± 0.3 31.9 ± 0.5 28.7 ± 0.4 26.5 ± 0.3 24.0 ± 0.7 31.3 ± 0.2 26.2 ± 0.4 24.1 ± 0.3 
Parameters 40% DXP 45% DXP 50% DXP 55% DXP 60% DXP 65% DXP 70% DXP 75% DXP 
D10 (µm)  1.3 ± 0.0 1.4 ± 0.0 1.5 ± 0.0 1.7 ± 0.0 1.7 ± 0.0 1.9 ± 0.0 2.2 ± 0.0 3.5 ± 0.1 
D50 (µm)  4.7 ± 0.1 4.8 ± 0.0 4.7 ± 0.1 5.3 ± 0.1 5.4 ± 0.2 7.4 ± 0.1 6.8 ± 0.1 10.7 ± 0.2 
D90 (µm)  16.1 ± 0.1 15.9 ± 0.1 15.4 ± 0.2 16.4 ± 0.3 24.7 ± 0.4 23.5 ± 0.3 20.8 ± 1.0  37.3 ± 0.7 
Span   3.2 ± 0.0 3.0 ± 0.0 3.0 ± 0.1 2.8 ± 0.0 4.1 ± 1.7 3.5 ± 0.1 3.2 ± 1.0 3.0 ± 0.1 
Yield (%) 25.7 ± 0.2 26.3 ± 0.8 25.7 ± 0.5 26.0 ± 0.2 23.6 ± 0.3 24.2 ± 0.5 24.0 ± 0.4 24.0 ± 0.3 
 
  
Table 3: Mobile phase program for gradient elution 
Time (min) 
Flow rate  
(ml/min) 
Solvent A (%) Solvent B (%) 
0 1.2 100 0 
5 1.2 0 100 
25 1.2 0 100 
27 1.2 100 0 
35 1.2 100 0 
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Table 5: Aerodynamic parameters of the batches A and B of DXP microparticles 
Parameters 
Batch A Batch B 
0% 5% 10% 15% 0% 5% 10% 15% 
ρ (g/cm3) 0.087±0.004 0.14±0.01 0.14±0.009 0.114±0.006 0.056±0.003 0.053±0.003 0.065±0.003 0.066±0.002 
D50 (µm) 4.5 ± 0.1 4.6 ± 0.1 4.3 ± 0.1 4.3 ± 0.1 13.1±0.1 13.7±0.3 12.3±0.3 12.8±0.1 
Daer (µm) 1.3 ± 0.1 1.7 ± 0.1 1.6 ± 0.1 1.5 ± 0.1 3.1±0.1 3.2±0.2 3.1±0.1 3.3±0.1 
 
Table 6: Fine particle fractions (FPF) and Alveolar fractions (AF) of batches A and B of DXP 
microparticles determined using an MSLI. 
% DXP 
Batch A Batch B 
FPF (%) AF (%) FPF (%) AF (%) 
5 36.3 ± 0.3 25.4 ± 0.4 40.7 ± 7.0 30.4 ± 6.1 
10 31.3 ± 1.1 20.9 ± 0.9 21.8 ± 1.0 12.9 ± 0.7 
15 24.0 ± 0.6 14.9 ± 0.5 14.3 ± 1.1 7.4 ± 0.6 
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Fig 1  : Typical SEM images of spray-dried powders: (A) 0% DXP, (B) 5% DXP, (C) 10% DXP, 
(D) 15% DXP, (E) 20% DXP, (F) 25% DXP, (G) 30%  DXP w/w, (H) 35% DXP, (I) 45% DXP, 
(J) 55% w/w DXP, (K) 65% w/w DXP, (L) 75% w/w DXP. 
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Fig 2: Influence of DXP concentration on particle size distribution of Batch A: D10 and D50 are 
plotted on the top, whereas the D90 is plotted on the bottom. Values are presented as the 
mean±SD (n=3). 
 
 
 
Fig 3: Volume median diameters (D50) of batches A (white) and B (black) as a function of DXP 
concentration. Values are presented as the mean±SD (n=3). 
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Fig 4: Tap density (top) and aerodynamic diameters (bottom) for the two batches of DXP 
microparticles.  
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Fig 5: Fine particle fractions (FPF) (top) and Alveolar fractions (AF) (bottom) of the two batches 
of DXP microparticles determined using an MSLI (n=3). Values are presented as the mean± SD. 
 
 
 
Fig 6: In vitro DXP release from 5% DXP (Batch B) microparticles in PBS at 37ºC. 
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Fig 7: DSC thermograms obtained from hydrated powders upon heating at 5°C/min with 
different concentrations of DXP (0 to 15%). The arrow indicates the position of the DPPC main 
transition around 40ºC, whereas the star indicates what we believe corresponds to a transition 
associated to DXP. 
 
  
Fig 8: Variation of the onset temperature (top) and of the enthalpy (bottom) of DPPC main 
transition as a function of DXP concentration in the powder. Values are presented as mean±SD. 
Error bars are smaller than the size of the symbols.  
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Chapitre 2
 
Evaluation in vivo de particules poreuses de palmitate de dexaméthasone  
après administration pulmonaire à des rats sains.   
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Résumé 
Nous avons évalué les paramètres pharmacocinétiques des microparticules 
poreuses de palmitate de dexaméthasone (DXP), une prodrogue de la 
dexaméthasone (DXM) élaborées par spray drying et administrées par voie 
pulmonaire. 3 mg de la poudre correspondant à 150 µg de DXP ont été administrés 
à des rats sains par voie intratrachéale par insufflation, puis le liquide de lavage 
bronchoalvéolaire (BALF) et des échantillons de sang ont été collectés à différents 
temps jusqu'à 24h. Les concentrations de DXP et de DXM ont été déterminées par 
analyse par HPLC après extraction dans le plasma et le BALF. Les paramètres 
pharmacocinétiques ont été évalués selon un modèle non compartimental. Nous 
observons que la DXP demeure à de très haute concentration jusqu'à 6h dans le 
liquide de revêtement épithélial (ELF) des poumons. La DXM peut être détectée à 
une concentration assez importante dans l’ELF jusqu'à 24h. En outre, la 
concentration en DXP diminue selon deux temps caractéristiques. Le passage de la 
DXP des poumons vers le sang est très faible alors que la DXM semble être 
absorbée dans le sang plus facilement. Ces résultats suggèrent qu’une fois 
administrée, la DXP subit deux différents procédés: hydrolyse en DXM en raison 
de la présence des estérases dans les poumons et distribution dans le tissu 
pulmonaire. Cette formulation semble prometteuse pour réduire l'exposition 
systémique et prolonger l'effet du médicament au niveau local.  
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Abstract 
We have evaluated the pharmacokinetics parameters of dexamethasone palmitate (DXP) a 
prodrug of dexamethasone (DXM) formulated into microparticles by spray drying and 
administered to the lungs. 3mg of the powder corresponding to 150µg of DXP were 
intratracheally administered to rats by insufflation before collecting bronchoalveolar lavage fluid 
(BALF) and blood samples up to 24h. Both DXP and DXM concentrations were determined by 
HPLC analysis after extraction in plasma and BALF. PK parameters were evaluated according to 
a non-compartmental model. We observe that the DXP remains for up to 6h in the epithelial 
lining fluid (ELF) of the lungs at very high concentration. DXM can be detected at rather 
important concentration in ELF up to 24h. In addition, DXP concentration decreases according 
to two characteristic times. The passage of DXP from the lungs to the bloodstream is very poor 
whereas DXM seems to be absorbed in the blood more easily. These results suggest that once 
administered DXP undergoes two different processes: hydrolysis into DXM due to the presence 
of esterases in the lungs and distribution in the lung tissue. This formulation appears promising 
to reduce systemic exposure and prolong the effect of the drug locally. 
 
Key words: Dexamethasone palmitate, Dexamethasone, pulmonary delivery, pharmacokinetics. 
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1. Introduction 
Inhaled corticosteroids (ICS) are known for their potent anti-inflammatory effect and their action 
is well established. Their pulmonology indications are numerous, the main ones being the 
treatment of asthma and chronic obstructive pulmonary disease (COPD) [1]. Asthma is a chronic 
inflammatory disorder of the airways, usually associated with airway hyper-responsiveness and 
variable airflow obstruction, that is often reversible spontaneously or under treatment. Allergen 
sensitization is an important risk factor for asthma [2,3]. ICS are effective in the treatment of 
asthma because of their ability to interfere with multiple inflammatory processes involved in 
asthma [4–6]. Inhalation offers advantages for the treatment of asthma using corticosteroids as 
compared with the systemic route. It helps, with efficiency and optimal tolerance to locally treat 
a condition that required the use of higher doses of drug by systemic route. The inhaled 
corticosteroids allow a rapid onset of action and induce fewer side effects than does 
administration by other routes [7–9]. However, these benefits are often associated with limited 
lung deposition and short duration of action because of respiratory protection mechanisms [10]. 
Thus, the ideal inhaled corticosteroid should have: long residence time in the lung; intrinsic 
activity; low oral bioavailability and high systemic clearance resulting in negligible systemic 
side effects. However, most currently marketed ICS need more daily administrations, which 
restricts their use in a chronic disease such as asthma [11–13]. The objective of this work is to 
optimize an innovative inhaled particle to modulate the active ingredient release in lung so as to 
reduce the drug daily administrations in order to improve compliance by patients [14]. To 
achieve this aim, we developed in a previous study, different formulations of DXP. The 
aerodynamic diameters of the powders obtained were in accordance with bronchoalveolar drug 
administration (2.0 to 2.2 µm and from 3.1 to 3.3 µm, respectively for batch A and B). The fine 
particle fractions (FPF) were from 24.0 to 36.3% for batch A and from 14.3 to 40.7% for batch 
B. Finally, the alveolar fractions (AF) were from 14.9 to 25.4% for batch A and from 7.4 to 
30.4% for batch B. In order to confirm these encouraging results, 5DXPB formulation was 
selected for its aerodynamic behaviour (FPF: 40.7 ± 7.0 and AF: 30.4 ± 6.1) for in vivo study on 
rats [15–17]. The pharmacokinetic characteristics of the other currently available ICS have been 
well documented. In contrast, the PK of DXP had not been reported for the inhaled route of 
administration. So the interest of this work will allow us to determine the lung and plasma 
pharmacokinetics parameters for DXP and for DXM its active metabolite. These parameters will 
guide us on the lung amount of the administered dose of DXP and its active metabolite, 
residence time in lung and the proportion that reaches the systemic circulation. 
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2. Materials and methods 
 2.1 Materials  
Dexamethasone palmitate (DXP) was provided by Interchim (France), Dexamethasone (DXM) 
and Dexamethasone acetate (DXA) were provided by ChemosGmbH (Germany) , Testosterone 
decanoate (TD) was provided by Sigma–Aldrich (France), 1,2-dipalmitoyl-sn-glycero-3-
phosphatidylcholine (DPPC) by Corden Pharma (Switzerland) and hyaluronic acid, sodium salt 
95% (HA) (MW = 1 000 kDa) by Acros Organics. Acetonitrile was of high-performance liquid 
chromatography (HPLC) grade. All chemicals used were of analytical grade. Organic solvents 
were provided by Carlo Erba (Italy) and were of analytical grade when not specified. Water was 
purified using a RIOS/MilliQ system from Millipore (France). 
 
2.2 Microparticles preparation  
DXP-loaded microparticles were prepared as detailed in N’Guessan et al. (Chapitre 1). An 
aqueous solution of HA was prepared dissolving 200 mg of HA into 150 ml of water upon 
magnetic stirring at room temperature. An ethanolic solution was prepared by dissolving 750mg 
of DPPC and 50mg of DXP into 350 ml of ethanol absolute. Ethanolic and aqueous solutions 
were then mixed at a ratio of 70/30 (v/v) prior to spray-drying and the mixture maintained under 
moderate stirring while fed into the spray-dryer. Spray drying was performed using a mini spray-
dryer BÜCHI B-290 (France) equipped with a 0.7 mm diameter two-fluid nozzle, which operates 
in a co-current mode according to conditions detailed in Table 1 [18,19]. 
 
 
  
Table 1. Spray drying conditions used to obtain the DXP microparticles. 
Parameters Operational conditions 
Feed flow rate (mL/min)  17 
Inlet temperature (ºC)  150 ± 2 
Outlet temperature (ºC)  55 ± 4 
Aspiration setting (%)  100 
Air-flow rate (L/h)  414 
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2.3 Animals  
Sprague Dawley male rats with average weight of 300g were obtained from Harlan Laboratory 
(Gannat, France). All animal experiments were carried out in accordance with the Principles of 
Laboratory Animal Care as adopted and propagated by the EU guidelines for Animal 
Experiments (86/609/EEC and 2010/63/EU) and Legislation in force in France (Decree No. 
2013-118 of February 1, 2013). They were housed 4 per cage while on study in accordance to 
EEC guidelines. The light/dark cycle was 12 h/12 h. The temperature in the animal room was 
ambient room temperature of approximately 25 °C and the ambient humidity was in the range of 
approximately 35–60%. Animals were allowed access to food and water ad libitum throughout 
the duration of the study. 
 
2.4 Pharmacokinetics and bronchoalveolar distribution study 
Rats were anesthetized with an intraperitoneal injection of a mixture of ketamine (100 mg.kg
-1
) 
and xylazine (10 mg.kg
-1
) and then intratracheally administered with 3mg of DXP powder 
corresponding to 150g of DXP using a Microsprayer (PennCentury, Philadelphia, PA) [20–22]. 
Powder was delivered through the insufflation device by rapidly pushing a 2 cm
3
 bolus of air 
through the device. After administration, rats were supported vertically for 1 min. Blood and 
bronchoalveolar fluid were collected at t=30min, 1h, 2h, 3h, 4h, 6h, 18h and 24h after 
administration.  For each rat, blood was taken at 3 different time points via the jugular vein 
[23,24]. At least 3 different rats were used for each time point. Before taking the blood, the rats 
were anesthetized by isoflurane inhalation. Blood samples (1mL) were collected in citrated tubes 
and immediately separated at 4000 rpm during 5 min at room temperature (20°C) using a 
microcentrifuge (Minispin Eppendorf). Plasma was aspirated and frozen at -80°C until further 
analysis. Bronchalveolar lavage fluid (BALF) was collected by lavaging lungs three times with 
1mL of PBS per intratracheal lavage. The lungs were massaged and the fluid withdrawn 
immediately and collected in centrifuge tube kept on ice. The rats were euthanized by cardiac 
puncture under deep isoflurane anesthesia before BALF collection. The trachea was cannulated 
using an 18 gauge needle adaptor for subsequent injection and retrieval of BALF. Then BALF 
collected was frozen at -80°C until further analysis.  
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2.5 Extraction method of DXP or DXM in plasma and BALF. 
Two extraction methods were tested, one using acetone and one using a mixture choloroform : 
methanol (9:1 v:v) were evaluated. Acetone extraction was performed as follows: in a light 
protected eppendorf since DXP is light sensitive (Canioni et al., private communication), 100µL 
of plasma or BALF, 100µL of known concentration of DXM or DXP and 100µL of known 
concentration of internal standard (DXA for DXM or TD for DXP) were mixed with a vortex 
during 30s. DXP, DXM and the internal standards were dissolvent in acetonitrile. Then 400µL of 
cold acetone (-20°C) were added in the tube. Sample was vortexed during 30s, placed at 4ºC for 
15 min to obtain protein precipitation before being centrifuged during 10 min at 10,000 rpm 
using a microcentrifuge (minispin eppendorf). The supernatant was transferred into clean amber 
vial and evaporated to dryness under a stream of nitrogen at 30°C. The residue was then 
reconstituted into 100µL of acetonitrile prior to analysis using HPLC [23]. The 
chloroform:methanol method was perfomed as follows: in an amber glass tube, 100µL of plasma 
or BALF, 100µL of known concentration of DXM or DXP and 100µL of known concentration 
of internal standard (DXA for DXM or TD for DXP) were mixed with a vortex during 30s . 
DXP, DXM and the internal standards were dissolvent in acetonitrile. Then 3mL of a mixture 
chloroform:methanol (9:1, v:v) were added in the tube. Sample was vortexed during 3 min to 
obtain protein precipitation then was centrifuged during 10 min at 10,000 rpm using a centrifuge 
(Jouan GR 412, France). The organic phase in the bottom was transferred into a clean amber vial 
and evaporated to dryness under a stream of nitrogen at 30°C. The residue was then reconstituted 
into 100µL of acetonitrile and vortexed prior to analysis using HPLC conditions described below 
[25]. The extraction yields of the two methods were determined. The method presenting the best 
extraction efficiency was used for the samples analysis. 
  
2.6 HPLC method 
Determination of DXM or DXP concentration in plasma and BALF was performed by HPLC. A 
Water
TM
 2707 autosampler chromatographic system was employed equipped with a Waters
TM
 
1525 binary HPLC pump, a Waters
TM
 2998 photodiode array detector, and a Waters
TM
 Breeze 
software. The analysis was performed at 240 nm using a SymmetryShield
TM
 RP18 column (5 
µm, 250×4.6 mm; Waters, Saint-Quentin-en-Yvelines, France). Column temperature was 
maintained at 40 °C using a column Heater (Model 1500, Waters Corporation). The mobile 
phases involved a variable composition of solvent A (water : acetonitrile in the 60:40 (v:v) ratio 
and solvent B (water : acetonitrile in the 15:85 (v:v) ratio. For DXP determination, the solvent B 
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was pumped in isocratic mode for 40 min through the column with a flow rate of 1.2 ml/min and 
for DXM the mobile phases were with the same flow (1.2 mL/min) for 47 min with a gradient 
elution as described in the Table 2. The sample volume injected was of 50 L. 
 
2.7 Data Analysis  
PK of DXP and DXM in plasma and ELF were tested to be non compartmental. PK parameters 
were calculated using GraphPad Prism (Version 5 software for windows, Inc.). 
 
3 Results and discussion 
DXP microparticle formulation was optimized for lung delivery as detailed in N’Guessan et al 
(Chapitre 1). Briefly, spherical microparticles with a median diameter of 13.7 m, a tap density 
of 0.05g/cm
3 
were obtained (Figure 1).  
 
 
Fig. 1: Typical SEM image of DXP microparticles obtained by spray drying. 
Table 2: Elution gradient for DXM quantification in plasma and BALF 
Time (min) Flow rate (ml/min) Solvent A (%) Solvent B (%) 
0 1.2 100 0 
12 1.2 0 100 
27 1.2 0 100 
29 1.2 100 0 
47 1.2 100 0 
Travaux expérimentaux
 
 
 
102 
The in vitro aerodynamic evaluation showed that the fine particle fraction was around 40% with 
an alveolar fraction of about 30% (Chapitre 1). 
Two extraction methods were tested to extract both DXP and the actual drug DXM. On one 
hand, the chloroform-methanol method presented better extraction yields for DXP with 84.3 ± 
1.6% for extraction from BALF, and 65.8 ± 6.9% for extraction from plasma, as well as for 
DXM with 86.6 ± 3.4% extraction from BALF and 82.9 ± 6.7% extraction from plasma. On the 
other hand the acetone method was less efficient with only 23.6 ± 4.2% of DXP extraction from 
plasma and 31.1 ± 2.0% DXM extraction from plasma. Given these results, the chloroform-
methanol extraction method was selected for the determination of DXP and DXM concentrations 
in BALF and plasma in the remaining of the article. Limits of detection (LOD) and 
quantification (LOQ) for each molecule are presented in Table 3. The results of DXP and DXM 
obtained in BALF were converted to epithelial lining fluid (ELF) concentrations according to the 
theoretical volume of ELF reported in the literature (30 L/kg) and to the volume of PBS used 
for bronchoalveolar lavage (1mL). Thus, for a rat of 300g, the dilution factor determined by 
calculation was 333 [26]. Although this method of calculation does not take into account 
individual dilution factor of each rat, it allows all the same to achieve the results on the whole, 
acceptable. 
 
Table 3: Limits of detection and quantification of the different molecules after extraction from 
plasma or BALF.  
Parameters Plasma BALF ELF 
DXM 
LOQ (µg/mL) 0.133 0.1 33 
LOD (µg/mL) 0.04 0.03 10 
DXP 
LOQ (µg/mL) 0.17 0.1 33 
LOD (µg/mL) 0.06 0.03 10 
 
The results of DXP and DXM concentrations obtained in ELF are presented in figure 2. Results 
were presented as semi-log plots. These results show that the concentration of DXP in the ELF 
30 min after administration is maximal CDXP-ELF-max= 10794 µg/mL. It corresponds to  about 65% 
of the theoretical initial concentration given the administered dose. Then the DXP concentration 
decreases and can be described by three different phases. The first phase occurs between 30min 
and 3h corresponding to a slow decrease of DXP amount from 10794 µg/mL (65% of initial 
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theoretical concentration) to 5657µg/mL (34% of initial theoretical concentration). This first 
phase can be fitted by a single exponential decrease y= yAexp(-k1/t) with k1= 0.247 h
-1
 and a 
characteristic half-time t1/2A=
𝑙𝑛2
𝑘1
= 2.8±0.4 h. The second phase corresponds to a faster decrease 
between 3h and 6h from 5657 µg/mL to 204 µg/mL, which corresponds to 1.2% of the initial 
theoretical concentration. This second decrease can be fitted by a single exponential decrease y= 
yBexp(-k2/t) with k2=1.09h
-1
 and a characteristic half-time t1/2B=
𝑙𝑛2
𝑘2
= 0.63±0.01 h.  The last phase 
suggests a slow elimination of DXP from ELF although it cannot be modeled since the last two 
concentrations at 18h and 24h were below the LOQ of DXP in ELF. For DXM in ELF, one can 
observe a rapid decrease of concentration between 30 min and 4h, then the concentration remains 
stable but very low below the LOQ.  
 
 
 
Figure 2: Concentration of DXP (top) and DXM (bottom) in ELF after intratracheal insufflation 
of 3mg of DXP microparticles (DXP dose=150 g). LOQs are represented as dashed curves. The 
LOD is 10 g/mL. Data are presented as mean±SEM (Standard error of the mean), n=3. 
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The decrease can be fitted by a single exponential decrease y= yAexp(-k1/t) with k1=0.743h
-1
 and 
a characteristic half-time t1/2=
𝑙𝑛2
𝑘2
= 0.93±0.20 h. The area under the curve (AUC) of DXP in ELF 
was 26 703 µg.h/mL whereas for DXM the exposure was much lower with an AUC around 674 
µg.h/mL (Table 4). 
The concentrations found in the plasma were very low for DXP with values between the LOQ 
and the LOD (Figure 3). The systemic exposure to DXP in the plasma therefore cannot be 
determined. For DXM, the concentrations found in plasma are low but above the LOQ and seem 
to follow a two-step decrease (Figure 3). The first decrease takes place between 30min and 4h 
and can be fitted by a single exponential decrease y= yAexp(-k1/t) with k1= 0.207 h
-1
 and a 
characteristic half-time t1/2A=
𝑙𝑛2
𝑘1
= 3.34±0.33 h.  
 
 
 
Figure 3: Concentration of DXP (top) and DXM (bottom) in plasma after intratracheal 
insufflation of 3mg of DXP microparticles (DXP dose=150 g). LOQs are represented as dashed 
curves. Data are presented as mean±SEM (Standard error of the mean), n=3. 
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The second phase corresponds to a slower decrease between 4h and 24h and can be fitted by a 
single exponential decrease y= yBexp(-k2/t) with k2=0.0182h
-1
 and a characteristic half-time 
t1/2B=
𝑙𝑛2
𝑘2
= 38h±10h. The plasmatic exposure to DXM can be quantified by calculating the AUC 
and one finds 4.89 µg.h/mL (Table 4). 
The ELF/plasma AUC ratio is around 138 for DXM and could not be calculated for DXP. This 
suggests a very pronounced local delivery and a rather low passage of molecules from the lungs 
to the blood stream. Experimental concentrations could be explained by three main phenomena 
as described in Figure 4: powder solubilization, DXP hydrolysis into DXM, DXP/DXM 
distribution in lung tissue And DXP/DXM passage in the blood stream. Indeed, the first part of 
the DXP curve in ELF may correspond to the solubilization of particles to release DXP 
molecules along with hydrolysis of DXP into DXM occuring due to the presence of esterases in 
the ELF [27,28]. The fast decrease of DXP concentration in ELF probably corresponds to DXP 
distribution in lung tissue. This distribution is favored by DXP lipophilicity. DXP lipophilicity 
also explains the very low DXP concentration detected in the bloodstream [29–31]. One can 
notice that DXM is cleared faster from ELF (t1/2A of about 1h) than from the plasma (t1/2A of about 
3h) due to the route of administration and the physico-chemical properties of the molecule. DXM 
is absorbed in the blood more efficiently than DXP since it is less lipophilic. The second 
decrease of DXM concentration observed in the plasma with a very long half-life of 38h most 
probably correspond to the elimination phase of the drug.  
 
 
 
Figure 4: Schematic description of what may happen after DXP microparticles are delivered to 
the lungs. 
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One can hypothesize that the lung tissue contains a very high content of DXP that is slowly 
converted into DXM which in turn is absorbed in the bloodstream [32]. Our analytical conditions 
were not sufficient to quantify properly DXM in ELF but this molecule could be detected up to 
24h suggesting a prolonged local effect.   
 
Table 4: PK parameters (mean  SEM) after intratracheal insufflations of 3mg of DXP powder 
corresponding to a dose of 150 g of DXP (93 g of DXM). 
Parameters ELF Plasma 
DXM 
Cmax (µg/mL) 191 0.37 
tmax (h) 0.5 0.5 
AUC (µg.h/mL) 674 4.89 
AUC/Dose (h/mL) 7.22 0.053 
t1/2A (h) 0.93±0.20 3.34±0.3 
t1/2B (h) NA 38±10 
AUCELF/AUCPlasma  138 
DXP 
Cmax (µg/mL) 10 794 NA 
tmax (h) 0.5 NA 
t1/2A (h) 2.8±0.4 NA 
t1/2B (h) 0.63±0.01 NA 
AUC (g.h/mL) 26 703 NA 
AUC/Dose (h/mL) 178 NA 
Cmax, maximal concentration in ELF and in plasma; tmax, time of maximal concentration in ELF 
and in plasma ; AUC, area under the curve of ELF and plasma concentrations ; t1/2, terminal 
half-life in ELF and in plasma. 
 
DXM and DXP were not dosed in the lung tissue since it has been demonstrated that it is 
difficult to fully exsanguinate the animal and therefore to separate what accounts for tissue from 
what accounts for remaining blood. Although inhaled corticosteroids are prescribed daily, the 
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literature is very scarce about comparison between ELF and plasma concentrations after lung 
administration on animal models. A recent article by Mo et al. [33] present the pharmacokinetic 
study of prednisolone administered by intratracheal instillation at the dose of 1mg/kg to guinea 
pigs of about 300g. They compared ethanol/water 3/1 (v/v) solutions of prednisolone and L-
carnitine esters of prednisolone. The resulting AUC of prednisolone after prednisolone 
succinate-L-carnitine administration was around 100 µg.h/L=0.1 µg.h/mL. If one divides this 
value by the dose of prednisolone the AUCPRED/dose= 0.0033 h/mL, whereas we find 0.053 
h/mL for DXM in plasma, signature of a higher systemic exposure for rather similar doses 
(1mg/kg equivalent prednisolone and 0.3mg/kg equivalent DXM). Concentrations in ELF could 
not be compared since these authors measured drug in tissue and not in the lavage fluid. 
However prednisolone succinate-L-carnitine could be quantified in the lung tissue up to 6h after 
administration. These results are in agreement with what we have obtained. Since Mo et al. have 
shown an anti-asthmatic efficacy, our microparticles of DXP might hold great potential to 
prevent inflammation in the lungs. 
 
4. Conclusion 
Pharmacokinetics parameters of DXP and DXM in lung and plasma were evaluated after 
intratracheally insufflation of DXP microparticles obtained by spray drying, optimized for lung 
delivery Although a thorough model of what is happening after DXP microparticle lung 
administration is not proposed, one can notice that the prodrug (DXP) remains for up to 6h in the 
ELF at very high concentration, that the drug itself (DXM) can be detected at rather important 
concentration in ELF up to 24h. The passage of DXP from the lungs to the bloodstream is very 
poor whereas DXM seems to be absorbed in the blood more easily. Overall however the 
systemic exposure seems low compared to the lung exposure which suggests limited side effects. 
Therapeutic efficacy of this formulation remains to be evaluated in the future by using asthmatic 
animal models. 
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L’objectif de ce travail était de formuler de grosses particules poreuses (GPP) à base de 
palmitate de dexaméthasone (DXP) comme molécule modèle pour une libération prolongée 
intrapulmonaire. Ce travail s’est déroulé en trois grandes étapes. La première partie a consisté 
à préparer des microparticules de DXP et à les caractériser. Puis nous nous sommes attelés à 
développer une méthode d’extraction et de dosage de la DXP et de son métabolite actif, la 
dexaméthasone (DXM) dans les fluides biologiques : plasma et liquide de lavage broncho-
alvéolaire. Cette méthode de dosage nous a permis dans la dernière partie de ce travail de 
conduire l’étude pharmacocinétique des particules formulées, administrées par voie 
pulmonaire chez le rat sain. Cette discussion générale est donc pour nous, l’occasion 
d’évaluer  l'ensemble des résultats obtenus tout au long de ce travail. 
 
1. Formulation de microparticules poreuses à base de palmitate de dexaméthasone   
Pour formuler les microparticules de DXP, nous nous sommes référés aux résultats des 
travaux de thèse de Carolina Gomez-Gaete qui a optimisé des particules similaires avec la 
DXM comme principe actif, pour une administration intravitréenne. Nous avons donc utilisé 
des conditions opératoires de spray drying proches de celles de Gomez-Gaete (Tableau 1) : 
température d'entrée (110 °C), température de sortie (53-55 °C), aspiration (100%) et flux 
d'air (600 L/h). Nous avons également choisi pour nos différentes formulations d’utiliser les 
mêmes excipients à savoir la DPPC et l’AH avec une proportion d’AH (20% p/p) qui a donné 
les meilleurs résultats lors de cette étude [1]. Ces excipients sont biocompatibles et 
biodégradables et ont largement été utilisés dans de nombreux médicaments à inhaler [2,3]. 
Le screening a porté sur 20 formulations en faisant varier la concentration en DXP de 0 à 80% 
(p/p), avec des concentrations en DPPC variant en sens contraire de 80 à 0% (p/p). 
Initialement, nous avions choisi de formuler un lot A de 17 formulations avec les conditions 
opératoires de spray drying détaillées dans le tableau 1.  Les différentes poudres obtenues 
étaient de couleur blanche et d’aspect floconneux. L’analyse granulométrique a permis de 
déterminer des diamètres géométriques médians (D50) qui se stabilisent autour de 4,5µm pour 
les particules dont la teneur en DXP varie entre 0 et 55% (p/p). Puis on observe une 
augmentation de la taille jusqu'à 10,7 µm pour les concentrations en DXP de 55% à 75%. Ces 
résultats se rapprochent de ceux de Gomez-Gaete qui avoisinent 6,7 µm pour la même teneur 
en AH (20%) [4]. En outre, cette augmentation de la taille des particules lorsque la teneur en 
DXP augmente pourrait très probablement découler de l'agrégation des particules entre elles 
liée à la forte teneur en DXP dont la température de fusion avoisine 60-65°C [5]. En effet, la 
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DXP étant en grande quantité dans la formulation, sous l’effet de la forte température de la 
chambre de séchage (150°C) et bien que la température de sortie du spray-dryer soit autour de 
50ºC, la DXP pourrait fondre et favoriser ainsi l’agglomération des particules entre elles. 
Cette cohésivité interparticulaire a également été relevée par Gomez-Gaete avec la DXM, 
mais uniquement pour les particules ne contenant pas d’AH dans la formulation [6]. Compte 
tenu de la forte tendance à l'agrégation observée aux concentrations élevées en DXP, nous 
avons délibérément décidé de limiter la suite des expériences aux faibles concentrations en 
DXP (0% à 15%). Et vu la faible taille des particules de ce premier lot (A), nous avons 
procédé à la préparation d’un 2
e
 lot (B) de particules en réduisant le débit d’air (Tableau 1) 
dans la chambre de chauffage tout en conservant constants les autres paramètres. Cela a 
permis d’atomiser des gouttelettes plus grosses [7]. Les particules obtenues avec ces nouvelles 
conditions opératoires possèdent un diamètre géométrique médian 3 fois plus grand (13,7 µm) 
pour les mêmes teneurs en DXP (0 à 15%) et les mêmes compostions en DPPC et AH. 
 
 Tableau 1. Conditions opératoires utilisées pour le Spray drying des formulations de DXP [1]. 
Paramètres 
Conditions opératoires 
Lot A Lot B 
Débit d’alimentation (mL/min)  17 17 
Température d’entrée (ºC)  150 ± 2 150 ± 2 
Température de sortie (ºC)  50 ± 6 55 ± 4 
Aspiration (%)  100 100 
Débit d’air (L/h)  536 414 
 
L’observation au microscope électronique à balayage des différentes poudres a révélé des 
particules sphériques, poreuses, creuses de tailles variables mais cohérentes avec celles 
mesurées par granulométrie laser. Les soupçons d’agrégats interparticulaires ont été confirmés 
par des images de particules agrégées les unes sur les autres. Et plus la concentration en DXP 
augmente et plus cette agrégation est importante. Des mesures de densité tassée ont été 
réalisées sur les lots A et B. Les résultats obtenus varient de 0,087 à 0,14 g/cm
3
 pour le lot A 
et se stabilisent plutôt autour de 0,06 g/cm3 pour le lot B (Tableau 2). Ces faibles densités 
démontrent bien la bonne porosité de ces particules [8]. Les diamètres aérodynamiques (Daer) 
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équivalents déterminés par calcul sont respectivement de 1,5 µm et 3 µm pour les lots A et B. 
Ces résultats paraissent prometteurs pour un bon dépôt pulmonaire [9]. Nous avons donc 
mené des tests complémentaires pour mieux quantifier les propriétés aérodynamiques des 
formulations en utilisant un impacteur multi-étage à cascade (Tableau 2) [10]. Pour les deux 
lots on observe une diminution de la fraction de particules fines (FPF) au fur et à mesure que 
la concentration en DXP augmente. En effet, pour le lot A, la FPF diminue de 36% à 24%  
lorsque le pourcentage de DXP augmente de 0 à 15%. Cette diminution de la FPF est plus 
prononcée pour les particules du lot B, passant de 40% à 14% lorsque le pourcentage de DXP 
augmente de 0 à 15%. Une diminution similaire est observée pour la fraction alvéolaire (AF) 
lorsque la teneur en DXP augmente: de 25% à 15% pour le lot A et de 30% à 7,5% pour le lot 
B. Les plus grandes valeurs de FPF (40%) ont été obtenues pour les particules à 5% de DXP 
des deux lots A et B et la plus grande valeur d’AF a été obtenue pour les particules à 5% du  
lot B. Au vu des excellents résultats aérodynamiques des particules à 5% de DXP du lot B, 
nous avons choisi de retenir cette formulation pour l’étude pharmacocinétique in vivo chez le 
rat sain.  
 
Tableau 2 : Paramètres aérodynamiques des lots A et B des microparticules de DXP  
Paramètres 
Lot A Lot B 
5% 10% 15% 5% 10% 15% 
ρ (g/cm3) 0.14±0.01 0.14±0.009 0.114±0.006 0.053±0.003 0.065±0.003 0.066±0.002 
D50 (µm) 4.6 ± 0.1 4.3 ± 0.1 4.3 ± 0.1 13.7±0.3 12.3±0.3 12.8±0.1 
Daer (µm) 1.7 ± 0.1 1.6 ± 0.1 1.5 ± 0.1 3.2±0.2 3.1±0.1 3.3±0.1 
FPF (%) 36.3 ± 0.3 31.3 ± 1.1 24.0 ± 0.6 40.7 ± 7.0 21.8 ± 1.0 14.3 ± 1.1 
AF (%) 25.4 ± 0.4 20.9 ± 0.9 14.9 ± 0.5 30.4 ± 6.1 12.9 ± 0.7 7.4 ± 0.6 
 
Cependant, avant d’entamer l’étude in vivo, il nous est paru utile d’explorer la cinétique de 
libération in vitro de la DXP à partir de la formulation du lot B à 5% de DXP [11]. Les 
résultats de ce test ont mis en évidence une libération immédiate d’environ 2% de DXP 6h 
après la dispersion à l’aide d’un vortex de 25 mg de la poudre dans 25 mL de PBS à 37°C 
(correspondant à une concentration de 50 µg/mL de DXP). Ce pourcentage correspond à une 
concentration de 1µg/mL de DXP. Puis une libération lente et progressive d’environ 2% à 5% 
a été observée au bout de 21 jours d’étude. Il convient de noter que nous n’avons pas détecté 
de quantité significative de DXM au cours de cette expérience. Bien que les conditions de 
libération soient très différentes de ce qui se passerait in vivo, ces résultats laissent penser à 
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une éventuelle libération prolongée de la DXP à partir des particules. Nous nous attendons à 
ce que, in vivo, les estérases et les lipases présentes naturellement dans les voies respiratoires, 
favorisent la libération de la DXP telle qu’observée par certains auteurs [12]. Du coup la 
libération in vivo sera forcément plus rapide qu’in vitro. En outre, il faut noter que la DXP est 
très peu soluble dans le PBS et donc la détection de molécules libres de DXP dans le milieu 
de dissolution pourrait être liée à la présence de DPPC dans les particules qui favorise le 
transfert de la DXP vers le milieu de dissolution [13]. Pour mieux comprendre la cinétique de 
libération de la DXP, nous avons exploré les possibles interactions entre la DPPC et la DXP 
par une étude calorimétrique différentielle à balayage (DSC) sur des échantillons hydratés 
contenant de 0% à 15% de DXP. Pour les particules dépourvues de DXP (0%), le 
thermogramme a révélé une prétransition très plate de la DPPC en raison de l'interaction avec 
l’AH et une transition de phase principale typique de la DPPC à Tonset = 42,3°C avec une 
enthalpie de AH = 45.8J / g. Ces résultats sont en accord avec ceux obtenus par Gomez-Gaete 
pour des microparticules similaires. Lorsqu'elles sont hydratées, les bicouches lipidiques 
gonflent et forment des phases liquides cristallines typiques de la DPPC [14]. Lorsque la 
teneur en DXP augmente, on observe la disparition de la  prétransition et la température de 
transition principale de la DPPC diminue de 42 à 39°C avec aussi une diminution de 
l’enthalpie de la DPPC. A 15% de DXP, on peut observer l'apparition d'un nouvel événement 
thermique avec une Tonset de 55,7ºC. Nous pensons que cet événement thermique pourrait bien 
correspondre à une transition de phase de la DXP bien qu’aucune référence n’ait été trouvée 
dans la littérature ou bien à la formation d’une nouvelle phase mixte DPPC-DXP. En effet, 
lorsque les expériences de DSC ont été réalisées avec une teneur plus élevée en DXP, le pic 
est devenu plus important. Pour les pourcentages de DXP compris entre 5 et 10%, la 
combinaison de la diminution de la température de transition de la DPPC et de l’enthalpie du 
pic de transition confirme l'insertion de la DXP dans la bicouche de DPPC comme il a été 
observé dans d’autres études réalisées avec le cholestérol [15]. Cette insertion parait plutôt 
logique puisque la DXP possède une chaîne aliphatique de 16 atomes de carbone, exactement 
la même longueur que les chaînes aliphatiques de la DPPC. Outre la faible solubilité de  la 
DXP, l’insertion de la DXP au sein des bicouches de DPPC explique en outre, la libération 
lente et progressive observée lors de l'étude de la cinétique de libération réalisée in vitro. 
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2. Développement et validation d’une méthode de dosage par HPLC de la DXP et la 
DXM dans le plasma et le liquide de lavage bronchoalveolaire.  
Pour quantifier la DXP et la DXM dans le plasma et le liquide de lavage bronchoalveolaire 
(BALF), il nous a fallu mettre au point une méthode de dosage par HPLC car n’ayant pas 
trouvé de méthodes de dosage adaptées dans la littérature. A cet effet, nous avons testé deux 
techniques d'extraction : l'une utilisant l'acétone comme solvant d’extraction et l’autre, un 
mélange chloroforme-méthanol [16,17]. La méthode au chloroforme-méthanol (9/1, v/v) a 
présenté les meilleurs taux d'extraction pour la DXP qui sont respectivement de 84,3 % et 
65,8% dans le BALF et le plasma. Pour la DXM, la méthode au chloroforme-méthanol a 
également donné les meilleurs résultats avec respectivement 86,6 % et 82,9% dans le BALF 
et le plasma. Nous avons donc choisi cette méthode pour l’extraction de la DXP et la DXM 
dans le BALF et le plasma. Quant au dosage de ces deux molécules, deux méthodes HPLC 
ont été retenues après plusieurs tests réalisés sur différentes méthodes. Les analyses ont été 
effectuées à 240 nm en utilisant une colonne SymmetryShieldTM RP18 (5 pm, 250 x 4,6 
mm). La température de la colonne a été maintenue à 40°C. Deux phases mobiles (A et B) ont 
été utilisées : solvant A (eau/acétonitrile, 60/40 (v/v)) et solvant B (eau/acétonitrile, 15/85 
(v/v)). Pour le dosage de la DXP, le solvant B a été utilisé en mode isocratique pendant 40 
min avec un débit de 1,2 mL/min. Pour le dosage de la DXM, les 2 solvants ont été utilisés 
avec le même débit (1,2 mL/min) pendant 47 min selon un gradient d'élution décrit dans 
l’article 2. Des limites de détection (LOD) et de quantification (LOQ) pour chaque molécule 
ont été déterminées.  
 
Tableau 3: Limites de détection et de quantification de DXM et DXP après extraction.  
  
Paramètres Plasma BALF ELF 
DXM 
LOQ (µg/mL) 0.133 0.1 33 
LOD (µg/mL) 0.04 0.03 10 
DXP 
LOQ (µg/mL) 0.17 0.1 33 
LOD (µg/mL) 0.06 0.03 10 
 
Les résultats de la DXP et la DXM obtenus dans le BALF ont été convertis en concentrations 
du liquide de revêtement épithélial (ELF pour "epithelial lining fluid") en tenant compte du 
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volume théorique d’ELF rapporté dans la littérature (30 µL/kg) [18]  et du volume de PBS 
utilisé pour effectuer le lavage bronchoalvéolaire (3 ml). Ainsi, pour un rat de 300 g, le 
facteur de dilution déterminé par calcul est de 333. Bien que cette méthode de calcul ne 
prenne pas en compte le facteur de dilution individuel de chaque rat, il permet tout de même 
d'obtenir des résultats acceptables dans l'ensemble. 
  
3. Etude pharmacocinétique des microparticules poreuses après administration 
pulmonaire chez le rat sain. 
Suite au screening effectué sur les poudres de  DXP préparées par spray drying, la poudre 
obtenu selon les conditions de séchage B et contenant 5% p/p de DXP a montré de bonnes 
propriétés morphologiques et aérodynamiques répondant ainsi aux critères requis pour être 
désignée comme étant de grosses particules poreuses (LPP) et adaptées pour atteindre les 
poumons profonds après inhalation. En effet, les particules de cette formulation sont 
sphériques, poreuses, creuses avec un diamètre géométrique médian de 13,7 µm et une densité 
tassée de 0,05 g/cm
3 
[19]. En outre, l'évaluation aérodynamique in vitro a donné une FPF 
d'environ 40% avec une AF de l'ordre de 30%. Aussi avons-nous porté notre choix cette 
formulation pour une évaluation pharmacocinétique. A cet effet, 3 mg de poudre 
correspondant à 150µg de DXP ont été administrés par voie intratrachéale à des rats puis le 
sang et le liquide de lavage bronchoalvéolaire ont été prélevés à différents temps après 
l'administration (t = 30min, 1h, 2h, 3h, 4h, 6h, 18h et 24h) [16,20]. L’analyse des résultats des 
dosages montre que la concentration de DXP dans l’ELF 30 min après l'administration est 
maximale (10.794 µg/mL). Ce qui correspond à environ 65% de la concentration initiale 
théorique de la dose administrée. Ensuite cette concentration diminue progressivement selon 
trois différentes phases. La première phase se situe entre 30min et 3h et correspond à une 
diminution lente de la concentration  en DXP de 10.794 µg/ml (65% dose) à 5.657μg/mL 
(34% dose). La seconde phase correspond à une diminution plus rapide entre 3h et 6h, la 
concentration de DXP passant de 5.657 µg/mL (34% dose) à 204 µg/mL (1,2% de la dose). 
La dernière phase correspond à une lente élimination de la DXP contenue dans les poumons. 
Quant à la DXM, on observe une diminution rapide de sa concentration dans l’ELF entre 30 
min et 4 h, puis elle se stabilise tout en restant en dessous de la LOQ mais au dessus de la 
LOD. Par ailleurs, nous avons déterminé les aires sous la courbe (AUC) de la DXP et de la 
DXM dans l’ELF. Elles sont de 26.703 µg.h/mL et de 674 µg.h/mL respectivement pour la 
DXP et la DXM. Dans le plasma, les concentrations de DXP obtenues sont très faibles avec 
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des valeurs situées entre la LOQ et la LOD. L'exposition systémique à la DXP est donc 
négligeable. Pour la DXM, les concentrations plasmatiques obtenues sont faibles mais restent 
supérieures à la LOQ de la méthode de dosage et semblent suivre une diminution en deux 
étapes. La première diminution a lieu entre 30min et 4h et la deuxième phase entre 4h et 24h, 
correspondant à une diminution plus lente de la concentration en DXM. L'exposition 
systémique de la DXM a été quantifiée par le calcul de l’AUC qui est de l’ordre de 4,89 
µg.h/mL. Le rapport AUCELF/AUCPlasma calculé est d'environ 138 pour la DXM et n’a pu être 
déterminé pour la DXP. Ces résultats militent fortement en faveur d’une bonne distribution 
pulmonaire de la DXP et la DXM avec une faible absorption sanguine de ces molécules ce qui 
est prometteur pour le traitement local de l’asthme. Ces concentrations expérimentales 
pourraient être expliquées par trois principaux phénomènes: la phase de solubilisation des 
particules, l’hydrolyse de la DXP en DXM et la distribution de la DXP et de la DXM dans le 
tissu pulmonaire ainsi que leur passage dans la circulation sanguine. En effet, la première 
partie de la courbe de DXP dans l’ELF pourrait correspondre à la phase de solubilisation des 
particules pour libérer les molécules de DXP combinée certainement à l’hydrolyse de la DXP 
en DXM, la molécule active, sous l’action des estérases présentes naturellement dans les 
poumons [12,21]. La diminution rapide de la quantité de DXP dans l’ELF correspond 
certainement à la distribution de la DXP dans le tissu pulmonaire. Cette distribution est 
favorisée par la lipophilie de la DXP. Cette lipophilie pourrait également expliquer la très 
faible quantité de DXP détectée dans le sang [22,23]. Nous avons par ailleurs noté que la 
DXM était très rapidement éliminée des poumons (t1/2 = 1h) contrairement au plasma (t1/2 = 
3h). Cela pourrait s’expliquer par le fait que la DXM soit absorbée plus efficacement dans le 
sang que la DXP car étant moins lipophile que celle ci. En outre, la seconde diminution de la 
quantité de DXM observée dans le plasma correspond plus probablement à une lente 
élimination de la DXM avec une t1/2 = 38h. Cette lente élimination nous autorise à penser que 
le tissu pulmonaire servirait de réservoir de stockage de la DXP à partir duquel elle serait 
progressivement hydrolysée en DXM qui va agir directement sur les cellules pulmonaires puis 
être absorbée dans le sang [24]. Ces résultats sont proches de ceux d’une étude qui a montré 
que des formes réversibles d’ester d'acide gras de budésonide qui en présence de cellules 
pulmonaires, entraînent la formation d'un pool de dépôt intracellulaire de la prodrogue dans 
ces cellules. Lorsque la concentration intracellulaire de budésonide libre diminue, l’ester de 
budésonide est hydrolysé pour donner le budesonide, la forme active du principe actif. Ce 
processus augmente la rétention du budésonide dans les voies respiratoires, ce qui prolonge sa 
durée d'action et réduit le risque d'effets systémiques  [25]. Malheureusement, notre méthode 
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de dosage n’étant pas suffisamment sensible, nous n’avons pas pu quantifier de façon précise 
les faibles concentrations en DXM dans l’ELF. Cela nous aurait permis de suivre le profil 
d’évolution de la DXM jusqu'à 24h après l’administration des particules afin de confirmer une 
probable action prolongée sur les poumons. Par ailleurs, bien que les corticostéroïdes inhalés 
soient largement utilisés en thérapeutique, très peu d’études ont rapporté des résultats 
comparatifs de concentrations plasmatiques et pulmonaires après une administration 
intratrachéale sur des modèles animaux. Un article récent de Mo et al. a présenté une étude 
pharmacocinétique de la prednisolone administrée par instillation intratrachéale à la dose de 1 
mg/kg à des cobayes de 300 g environ. Cette étude a comparé les solutions d'éthanol/eau (3/1, 
v/v) de prednisolone et un ester de L-carnitine de prednisolone. L’AUC résultant de 
l’administration de prednisolone après l’administration de l’ester de L-carnitine de 
prednisolone était d'environ 100 µg.h / L = 0,1 µg.h / mL. Si l'on divise cette valeur par la 
dose de prednisolone on trouve 0,0033 h / mL, alors que nous avons trouvé 0,053 h / mL pour 
la DXM dans le plasma. Ce qui laisse penser à une exposition systémique supérieure pour des 
doses assez similaires (1 mg/kg de prednisolone équivalent et 0,3 mg/kg d'équivalent DXM). 
Les concentrations dans l’ELF ne peuvent pas être comparées puisque ces auteurs ont dosé la 
teneur du médicament dans le tissu et non dans le BALF. Le succinate de L-carnitine de 
prednisolone a pu être quantifié dans le tissu pulmonaire jusqu'à 6h après l'administration. Les 
particules formulées par Mo et al. ont montré une bonne efficacité antiasthmatique, ce qui 
donne un bon potentiel à nos microparticules de DXP pour avoir des effets anti-
inflammatoires dans les poumons [26]. 
 
4. Libération prolongée des glucocorticoïdes inhalés dans les voies respiratoires 
Au terme de ce travail dont l’objectif était d’optimiser des particules poreuses de 
glucocorticoïdes dont la libération serait prolongée dans les tissus pulmonaires afin de réduire 
la fréquence d’administration et améliorer l’observance par les patients, il n’est pas inutile de 
revenir sur cette problématique qui nous a guidé tout au long de ce travail. En effet, les 
glucocorticoïdes inhalés (GCI) étaient initialement administrés à des doses quotidiennes 
reparties en trois ou quatre fois [27]. Mais en pratique, cette fréquence d’administration est 
apparue très contraignante pour les patients notamment dans le cas des pathologies chroniques 
tel que l’asthme avec pour conséquence un défaut d’observance des traitements. Des 
améliorations ont donc été apportées à la formulation galénique de ces GCI et à la conception 
des inhalateurs utilisés. Ce qui a permis de réduire la fréquence d’administration à deux prises 
Discussion générale 
 
120 
journalières pour des effets thérapeutiques pratiquement similaires à ceux obtenus avec les 
posologies antérieures [28]. Donc à ce jour, la plupart des GCI sont administrés deux fois par 
jour. Toutefois, il a été rapporté que près de la moitié des patients utilisant les GCI, en 
l’occurrence les patients asthmatiques, adhèrent très peu à l’observance de leur traitement 
malgré leurs effets bénéfiques [29,30]. Or l'efficacité d’un traitement dépend fortement de 
l'observance des patients à ce traitement. Aussi dans le but d’améliorer l’observance 
thérapeutique des GCI, de récentes études ont proposé de modifier la formulation des 
particules de GCI de sorte à moduler leur libération dans les poumons et permettre de réduire 
la fréquence d'administration à une prise unique journalière [31]. C’est dans cette dynamique 
que s’inscrit notre travail qui nous a permis de mettre au point des LPP servant de réservoir à 
la DXP qui s’hydrolyse progressivement pour libérer la DXM responsable de l’activité 
pharmacologique. Cette prolongation d’action pourrait contribuer à réduire la fréquence 
d’administration de la DXP à une prise unique quotidienne. Plusieurs études ont comparé les 
modes d'administration unique et double des GCI [32–38]. Des patients traités une fois par 
jour avec du budésonide ou du dipropionate de béclométhasone ont obtenu une efficacité 
clinique similaire à celle des patients traités deux fois par jour [32–34]. Des résultats 
similaires ont été obtenus avec des prises journalières uniques de propionate de fluticasone, de 
ciclesonide et de furoate de mometasone. Une bonne tolérance et des améliorations 
significatives des signes cliniques ont été observées ainsi que des fonctions pulmonaires 
améliorées [32,39–42]. Les horaires d’administration des doses uniques n’ont eu aucune 
influence sur les résultats thérapeutiques du ciclesonide et du fluticasone [43]. Cela permet de 
réduire le nombre d'inhalations quotidiennes et d’augmenter l'observance des patients à la 
thérapie aux GCI [25,37,38]. Cependant, il a été rapporté que le traitement en prise unique des 
GCI bien qu’ayant donné de bons résultats cliniques confirmés par la spirométrie (PEF, 
FEV1), a présenté quelques insuffisances comparativement au traitement en double prise 
quotidienne quant au traitement de fond de l’inflammation des voies respiratoires avec des 
taux significativement plus élevés d’oxyde nitrique exhalé (FeNO) [44,45]. Ces résultats 
gagneraient à être confirmés par des études randomisées avec un plus grand nombre de 
patients. 
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Cette étude nous a permis de formuler par spray drying des microparticules poreuses de 
palmitate de dexaméthasone (DXP) destinées à être administrées par voie pulmonaire pour le 
traitement des maladies inflammatoires des voies respiratoires dont la plus fréquente est 
l’asthme. Nous avons commencé par encapsuler dans des microparticules poreuses un 
glucocorticoïde modèle, la DXP, une prodrogue lipophile de la dexaméthasone (DXM). La 
matrice utilisée est essentiellement constituée de la 1,2-dipalmitoyl-sn-glycero-3-
phosphatidylcholine (DPPC) et d’acide hyaluronique (AH), deux excipients biocompatibles et 
biodégradables très utilisés dans la formulation de nombreuses particules à inhaler. La forte 
propension à la cohésivité interparticulaire observée pour les fortes concentrations en DXP 
(55 à 75%) nous a amené à limiter l’étude aux formulations de concentrations plus faibles en 
DXP (0 à 15%) car ayant présenté des tailles géométriques plus homogènes. En outre, les 
tailles des particules initialement obtenues étant petites (4,3 µm), nous avons jugé utile de 
modifier les paramètres du spray dryer en diminuant le débit de l’air utilisé pour 
l’atomisation. Ce qui nous a permis d’avoir des particules de taille 3 fois plus grande (13,7 
µm). Par la suite, les résultats de la caractérisation physicochimique ont permis d’isoler la 
formulation contenant 5% de DXP du lot B dont les propriétés morphologiques et 
aérodynamiques répondent bien aux critères des grosses particules poreuses. Ce type de 
particules étant reconnu pour être adapté à l’administration pulmonaire avec une bonne 
prédiction de dépôt dans la partie basse des voies respiratoires. Elle se présente sous forme de 
poudre blanche floconneuse constituée de particules sphériques, creuses et poreuses dont les 
diamètres géométrique et aérodynamique sont respectivement de 13,7 µm et 3,1 µm pour une 
faible densité estimée à 0,05 g/cm
3
. L'évaluation aérodynamique in vitro de cette formulation 
a montré un bon potentiel avec une fraction de particules fines (FPF) environ de 40% et une 
fraction alvéolaire (AF) autour de 30%. La calorimétrie différentielle à balayage (DSC) a mis 
en évidence des interactions entre la DXP et la DPPC. Cette configuration moléculaire 
pourrait ralentir la libération de la DXP à partir de la matrice DPPC-AH et favoriser ainsi une 
éventuelle libération prolongée de la DXP dans les voies respiratoires.  
 
Après avoir caractérisé les microparticules, nous avons évalué la libération du principe actif in 
vitro. Ainsi, la cinétique de libération in vitro a montré une libération relativement lente avec 
moins de 5% de DXP dans le surnageant après 21 jours confirmant les prévisions de libération 
prolongée. Nous avons ensuite consacré une bonne partie de nos travaux à la mise au point 
d’une méthode d’extraction et de dosage de la DXP et de son métabolite actif, la DXM dans 
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le plasma et le liquide de lavage bronchoalveolaire (BALF). Cette partie a été très laborieuse 
car les quantités de DXP et de DXM à déterminer dans le BALF et surtout dans le plasma 
étaient très faibles. Il nous a donc fallu trouver une méthode analytique par HPLC 
reproductible et d’une sensibilité acceptable.  
 
La dernière partie de notre travail a été consacrée à l’étude pharmacocinétique après 
administration pulmonaire de la formulation optimisée chez le rat sain. L’administration 
intratrachéale de notre formulation et le dosage de la DXP et de la DXM dans le BALF et le 
plasma ont révélé une distribution pulmonaire rapide (30 min) des deux molécules avec une 
faible absorption sanguine. Cette distribution serait favorisée d’une part par la bonne 
dispersibilité de la poudre due à ses propriétés aérodynamiques et d’autre part par le caractère 
lipophile de la DXP. Cette lipophilie serait également à la base de la très faible quantité de 
DXP détectée dans le sang. Le profil pharmacocinétique de la DXP et de la DXM à savoir la 
diminution rapide de la DXP dans le liquide pulmonaire et sa faible concentration plasmatique 
associées à la très lente élimination plasmatique de la DXM (t1/2 = 38h) nous autorise à penser 
que le tissu pulmonaire servirait de réservoir de stockage de la DXP à partir duquel elle serait 
progressivement hydrolysée en DXM qui va agir directement sur les cellules pulmonaires puis 
être par la suite, absorbée dans le sang. Ces résultats in vivo viennent corroborer ceux obtenus 
lors de l’étude calorimétrique différentielle et de la cinétique de libération in vitro prédisant 
des propriétés de libération prolongée aux particules que nous avons formulées. Ce qui donne 
un bon potentiel à nos microparticules pour espérer avoir des effets anti-inflammatoires 
prolongés dans les poumons avec la possibilité de réduire le nombre d’administrations et 
améliorer l’observance thérapeutique des patients.  
 
Au terme de ce travail, plusieurs pistes pourraient être davantage explorées afin d’améliorer 
les résultats préliminaires que nous avons obtenus. En effet, les propriétés de prolongation 
d’action détectées sur les microparticules poreuses de DXP, pourraient être améliorées par 
l’encapsulation de la DXP dans des particules Troyennes avec des polymères tels que le 
chitosan, le poly (acide lactique co-glycolique) (PLGA) ou le poly-L-acide lactique (PLLA) 
qui sont déjà très utilisés pour la formulation de particules à libération prolongée dans les 
poumons. En outre, étant donnée la faible sensibilité de la méthode analytique utilisée, il 
serait utile de l’améliorer ou de développer une nouvelle méthode de dosage plus sensible de 
sorte à pouvoir suivre de façon précise les quantités de DXP et de DXM aussi bien dans les 
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poumons que dans le plasma. Cela permettra de mieux comprendre le mécanisme 
pharmacocinétique de ces deux molécules. On pourrait également envisager de doser les 
quantités de DXP et de DXM effectivement présentes dans le tissu pulmonaire afin de 
confirmer l’hypothèse de stock-réservoir que nous avons émise pour expliquer la libération 
progressive de la DXM dans le sang. L'utilisation de modèles animaux asthmatiques associée 
à un suivi de l’évolution des marqueurs inflammatoires pourrait permettre de mieux apprécier 
l’efficacité thérapeutique de ces particules poreuses de DXP. En ce qui concerne la stabilité 
des particules, il serait intéressant d'effectuer des études de vieillissement sous différentes 
conditions de température et d’humidité. D’autre part, le traitement antiasthmatique 
nécessitant très souvent l’utilisation d’un bronchodilatateur en plus d’un glucocorticoïde, il 
serait donc intéressant en perspective d’explorer dans le cadre des particules Troyennes 
l’association synergique de la DXP et d’un bronchodilatateur. Enfin, il serait également 
important de tester les différents types d’inhalateurs qui seraient appropriés à l’administration 
de cette formulation afin d’en garantir une bonne dispersibilité et un bon dépôt pulmonaire. 
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RESUME 
Cette étude nous a permis de mettre au point par spray drying un système vecteur innovant de 
corticostéroïdes destiné à être administré par voie pulmonaire pour le traitement des maladies 
inflammatoires des voies respiratoires dont la plus fréquente est l’asthme. Cette forme 
pharmaceutique appelée "grosse particule poreuse" dont la matrice est constituée de deux 
excipients biocompatibles et biodégradables, la 1,2-dipalmitoyl-sn-glycero-3-
phosphatidylcholine (DPPC) et l'acide hyaluronique (AH) encapsulant le palmitate de 
dexaméthasone (DXP). La première partie de ce travail a consisté à optimiser l’encapsulation 
d’un glucocorticoïde modèle, la DXP, une prodrogue lipophile de la dexaméthasone (DXM) 
au sein de microparticules poreuses par spray-drying. Les résultats des tests physicochimiques 
des particules formulées, ont permis d’isoler la poudre à 5% de DXP du lot B dont les 
propriétés morphologiques et aérodynamiques répondent bien aux critères des grosses 
particules poreuses. La cinétique de libération in vitro a montré une libération relativement 
lente avec moins de 5% de DXP dans le surnageant après 21 jours confirmant les prévisions 
de libération prolongée de la DSC. Nous avons ensuite mis au point une méthode d’extraction 
et de de la dosage de la DXP et de son métabolite actif, la DXM dans le plasma et le liquide 
de lavage bronchoalveolaire (BALF). La dernière partie de notre travail a été consacrée à 
l’étude pharmacocinétique après administration pulmonaire de la formulation optimisée chez 
le rat sain. Les résultats in vivo ont confirmé ceux obtenus lors de l’étude calorimétrique 
différentielle et de la cinétique de libération in vitro prédisant des effets anti-inflammatoires 
prolongés dans les poumons avec la possibilité de réduire le nombre d’administrations et 
améliorer l’observance thérapeutique des patients. 
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